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RESUME 
Les techniques d'imagerie intrinseque ont deja permis d'etablir des cartes precises de 
l'activite neuronale du cortex de petits animaux grace a renregistrement de la reponse 
hemodynamique. Leurs hautes resolutions spatiale et temporelle en font les outils ideaux 
pour etudier le couplage entre la reponse vasculaire et la reponse neuronale. Cependant, 
les etudes existantes sur ce sujet n'ont pas ete appliquees a l'ensemble du systeme ner-
veux central, la moelle epiniere n'ayant fait l'objet que d'un nombre tres restreint de 
publications. Les difficultes physiologiques apparentes, comme les differences d'orga-
nisation entre le cortex et la moelle, ou les mouvements plus consequents causes par la 
respiration, rendent l'imagerie intrinseque de cette zone plus delicate. 
Ce memoire propose d'appliquer deux des methodes d'imagerie intrinseque pour enre-
gistrer la reponse hemodynamique dans la moelle epiniere du rat. L'imagerie optique in-
trinseque consiste a eclairer la zone d'interet par une lumiere absorbee differenciellement 
par le sang oxygene et par le sang deoxygene, puis a enregistrer les variations de la 
reflectance qui est reliee a la concentration des chromophores. Separement, 1'analyse 
statistique des cartes de speckle issues de l'eclairement de la region par une lumiere 
coherente permet de determiner la distribution des vitesses au sein de l'image. Les 
evolutions temporelles et la localisation des variations des concentrations et de la Vi-
tesse, mises en relief par des methodes de traitement du signal, caracterisent alors la 
reponse hemodynamique. 
La conduite d'experiences in vivo sur des rats nous a permis de valider la stabilite de 
notre systeme d'acquisition, puis de mener une etude de groupe afin d'etudier les ca-
racteristiques reproductibles de la reponse. Enfin, la comparaison avec un groupe de rats 
ayant subi une section complete de la moelle a mis en evidence les changements vascu-
laires et neuronaux subsequents. 
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ABSTRACT 
The intrinsic imaging techniques have already managed to establish accurate maps of the 
neuronal activity in the cortex of small animals by recording the hemodynamic response. 
The high spatial and temporal resolutions of these methods make them the ideal tools 
for studying the coupling between the vascular and the neural responses. However, these 
studies have not been applied to the whole central nervous system, as the spinal cord 
has only been studied by a limited number of publications. The physiological problems, 
such as the different organization of the cortex and of the spinal cord, or the increased 
movements caused by respiration, make the imaging of this area more complex. 
This thesis aims at applying two of the intrinsic imaging methods in order to record the 
hemodynamic response in the rat lumbar spinal cord. Intrinsic optical imaging consists 
in illuminating the region of interest by visible light, which is differentially absorbed 
by the oxygenated and the deoxygenated blood, and in recording the evolution of the 
absorbance, which is linked to the concentration of the chromophores. In addition, the 
statistical analysis of the speckle maps, originated from the illumination of the area with 
a coherent light produced by a laser, leads to the determination of the blood flow distri-
bution over the image. The temporal evolution and the localization of the variations in 
concentration or in velocity, highlighted by signal processing techniques, consequently 
characterize the hemodynamic response. 
In vivo experiences were conducted to check the viability of our acquisition system and 
a group study was carried out to study the reproducible characteristics of the response. 
Finally, the comparison with a group of rats, whose spinal cord was previously sectioned, 
pointed out some subsequent vascular and neuronal consequences. 
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Analyse en composantes principales. 
Adenosine Tri Phosphate. 
Blood Flow, pour riot sanguin. 
Blood Volume, pour volume sanguin. 
Electro-encephalographie. 
Hemoglobine oxygenee. 
Hemoglobine deoxygenee ou reduite. 
Hemoglobine totale, formee par 1'ensemble de HbR et de HbO. 
Analyse en composantes independantes. 
Imagerie des Signaux Optiques Intrinseques. 
Imagerie par resonance magnetique fonctionnelle. 
Near-Infrared Spectroscopic imaging, pour Imagerie spectroscopique 
proche infra-rouge. 
Profondeur de champ. 
Positron Emission Tomography, pour Tomographic par emission de po-
sitron. 
Dans le contexte du speckle, constante physique du milieu. 
Selon le contexte, absorbance du milieu ou matrice de melange. 
Amplitude incidente d'une onde j . 
Coefficient d'absorption du milieu pour la longueur d'onde A. 
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INTRODUCTION 
L'imagerie medicale permet aussi bien d'identifier 1'organisation structurelle des tis-
sus biologiques grace aux modalites d'imagerie anatomique, que de mieux comprendre 
certains mecanismes physiologiques. On parle dans ce cas d'imagerie fonctionnelle. 
L'imagerie par resonance magnetique (IRMf), la tomographic par emission de positron 
(PET), l'electro-encephalographie (ECG), la magneto-encephalographie (MEG), l'ima-
gerie spectroscopique proche infra-rouge (NIRSI) et enfin l'imagerie optique intrinseque 
(IOI) sont les principales modalites existant actuellement dans ce domaine. 
L'lOI, comme 1'IRMf et le NIRSI, permet de determiner la force et la localisation 
de l'activation neuronale dans les tissus neuronaux grace a la mesure de la reponse 
hemodynamique. Elle possede de plus des avantages propres : un faible cout operationnel 
et une simplicite de conception, des resolutions spatiales et temporelles elevees com-
prises respectivement entre 10 et 50 /im et entre 100 ms et 500 ms, une duree d'acquisi-
tion courte de seulement 10 a 15 minutes, 1'absence d'injection de produit de contraste, 
et enfin le fait qu'aucun contact avec le tissu etudie n'est necessaire pendant l'acquisi-
tion. Neanmoins, cette technique presente aussi certaines limites. La necessite d'exposer 
par chirurgie les tissus d'interet rend son utilisation chez l'homme peu vraisemblable 
et limite son application a des etudes animales. L'interpretation des resultats est limitee 
par l'impossibilite de construire des cartes tri-dimensionnelles de l'activation. De plus, 
puisque son interpretation se base sur les variations des caracteristiques optiques du mi-
lieu et non directement sur l'activite neuronale, on accede a une mesure indirecte du 
signal. En consequence, il faut concevoir cette methode d'imagerie non pas comme une 
technique clinique mais comme un outil de recherche permettant de mieux comprendre 
le fonctionnement du systeme nerveux central. C'est justement l'objectif de cette etude. 
L'imagerie optique intrinseque est basee sur la mesure des variations de la reflectance des 
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tissus neuronaux qui permet de determiner les variations locales du volume et du degre 
d'oxygenation du sang. Le probleme consiste a relier ces variations, consecutives a la 
reponse hemodynamique, avec l'intensite effective de la reponse neuronale, en montrant 
par exemple une correlation entre l'amplitude de la stimulation, l'intensite de la reponse 
neuronale mesuree ponctuellement par electrophysiologic, et les caracteristiques de la 
reponse hemodynamique estimee aussi bien en amplitude qu'en duree. Ces travaux ont 
deja ete realises dans le cortex mais peu de litterature est presente pour confirmer que les 
memes regies regissent le fonctionnement neuronal de la moelle. 
La problematique a l'origine de ce travail est de montrer que l'imagerie optique in-
trinseque est applicable a l'etude de la moelle epiniere. Les hypotheses de recherche 
sous-jacentes sont: 
- La reponse hemodynamique de la moelle epiniere peut etre mesuree par imagerie in-
trinseque permettant ainsi de former des cartes spatiales de l'activation neuronale. 
- La sensibilite de 1'imagerie intrinseque est egale ou superieure a ses equivalents fMRI. 
- Lors d'une stimulation peripherique du nerf sciatique, l'activation sera observee ipsi-
lateralement dans la region L3-L6 de la moelle. 
- L'activation dans la moelle epiniere de rats ayant subis une liaison sera superieure a 
celle des rats sains. 
Le mandat propose se decline en quatre etapes principales : 
- Mettre en oeuvre l'appareillage necessaire aux mesures, construire l'ensemble de la 
chaine d'acquisition et de traitement des donnees et determiner les parametres d'acqui-
sition adaptes a ce type d'imagerie, 
- Confirmer la viabilite du systeme par des tests in vitro et in vivo, 
- Appliquer le systeme a l'imagerie de petits animaux en vue d'etablir un ensemble de 
parametres permettant d'assurer une stabilite des resultats, 
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- Confirmer sur un nombre de rats plus important la stabilite des resultats avec ces pa-
rametres puis etudier les consequences d'une section complete de la moelle epiniere. 
Les contributions decrites dans ce travail ont fait l'objet d'une presentation d'un poster 
("Intrinsic Optical Imaging of the Rat Lumbar Spinal Cord") au congres "Optical So-
ciety of America" (OSA) qui s'est tenu en mars 2008 a St-Petersburg, Floride, USA; 
et d'un article scientifique soumis a Neurolmage en mai 2008 sour le nom "Characteri-
zation of the hemodynamic and metabolic response response in the in vivo rat lumbar 
spinal cord by intrinsic imaging", et presente au chapitre 6 de ce memoire. 
Ce travail presentera tout d'abord l'origine et les caracteristiques de la reponse hemodyna-
mique, detaillera comment l'imagerie intrinseque permet de determiner les evolutions 
des concentrations et de la vitesse sanguine rattachees a cette reponse, et explicitera le 
choix consecutif de 1'instrumentation utilisee et les methodes d'analyse des donnees en-
registrees. Enfin, la presentation des resultats obtenus et la discussion permettront de 
repondre a la problematique enoncee et de conclure sur la possibilite d'enregistrer les 




1.1 Couplage entre activite neuronale et reponse hemodynamique 
L'existence d'un lien entre l'activite neuronale et la modification de proprietes phy-
siologiques a ete pour la premiere fois enoncee par Roy and Sherrington (1890). lis 
constaterent que la stimulation electrique de n'importe quel nerf sensitif chez le chien 
entraine une expansion du cortex, une dilatation des vaisseaux sanguins, et une aug-
mentation de la pression arterielle systemique comme le montre la figure 1.3. Cette 
reaction commence immediatement apres la stimulation et se prolonge pendant quelques 
secondes avant que le cortex ne reprenne sa taille initiale. Plus recemment, de nombreux 
travaux ont demontre que l'activation neuronale implique une augmentation du flux san-
guin et une modification du volume et de la concentration sanguine en oxygene. Ces 
changements sont observes a la fois dans le cortex et dans la moelle. Ce couplage neu-
rovascular est nomme la reponse hemodynamique. Nous allons tout d'abord decrire 
son origine physiologique, puis expliciter le couplage existant entre cette reponse et l'ac-
tivite neuronale. 
1.1.1 Composantes de la reponse hemodynamique 
1.1.1.1 Composante nerveuse 
L'influx nerveux est transmis sous la forme de potentiels d'action, achemines a travers 
les neurones depuis les dendrites jusqu'a la terminaison de l'axone. Lorsqu'il arrive a 
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l'extremite de l'axone du neurone presynaptique, il provoque l'ouverture des canaux 
Ca2+ et la liberation par exocitose des neurotransmetteurs, dont le principal est le glu-
tamate, dans l'espace intersynaptique. Ces derniers s'attachent aux neurorecepteurs de 
la membrane dendritique du neurone postsynaptique. Cet evenement va entrainer l'ou-
verture de canaux ioniques Na2+/K+ , la depolarisation de la membrane postsynaptique, 
et done la formation d'un nouveau potentiel d'action. De l'energie est alors necessaire 
pour le retablissement des concentrations initiales synaptiques en K+ et en Ca2+ par des 
pompes ioniques actives, et pour la recuperation des neurotransmetteurs. 
Detaillons maintenant ces mecanismes de recuperation des neurotransmetteurs et de 
consommation d'energie associee. La recuperation des neurotransmetteurs implique soit 
le mecanisme de "re-uptake", e'est a dire le transport actif de ces molecules dans la ter-
minaison axonique du neurone presynaptique, soit Taction indirecte de cellules gliales, 
les astrocytes. Une fois entre dans 1'astrocyte, le glutamate est transforme en glutamine 
selon une reaction qui necessite de l'energie. De plus, comme le transport du glutamate 
est lie a celui du Na+, la concentration en Na+ dans 1'astrocyte augmente, ce qui entraine 
une activation des pompes Na+/K+ egalement consommatrices d'energie. Ces pompes 
permettent de retablir l'equilibre electrochimique dans l'espace intersynaptique. Le glu-
tamine produit est relache hors des atrocytes, puis utilise par les neurones pour regenerer 
leur stock de neurotransmetteurs. 
La propagation d'un signal nerveux, et plus particulierement la connexion synaptique, 
necessite done de l'energie qui est produite sous forme d'ATP (Adenosine Triphos-
phate), soit par respiration aerobique dans les mitochondries des neurones (reaction 1.1), 
soit par glycolyse anaerobique dans les astrocytes (reaction 1.2). Ces deux reactions 
consomment du glucose mais seule la premiere consomme de l'oxygene. Leur entree 
dans les tissus est assuree par les pieds astrocytaires des astrocytes qui sont en contact 
avec les capillaires sanguins dans lesquels les deux molecules reactives (oxygene et glu-
cose) circulent. L'un des produits de la glycolyse est le lactate qui semble egalement 
jouer un role dans la transformation du glutamate en glutamine et est ensuite relache 
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dans les capillaires sanguins. Le processus aerobique, la respiration, produit de l'eau, du 
Co2, et 28 molecules d'ATP. Elle est done plus efficace que la reaction anaerobique, la 
glycolyse, qui ne produit que deux molecules d'ATP pour chaque molecule de glucose 
consommee. Les reactions de respiration et de glycolyse s'expriment respectivement par 
(Widmaier et al., 2004): 
CSHUOQ + 602--> 6C02 + 6H20 + 28ATP (1.1) 
C6H120e + 2ADP + 2P{ - - > 2Lactate + 2ATP + 2H20 (1.2) 
et les etapes decrites ci-dessus sont reprises a la figure 1.1. 
1.1.1.2 Evolution des concentrations et du debit sanguin 
Le glucose et le dioxygene sont transported dans le sang. L'oxygene est attache a l'hemo-
globine qui constitue son moyen de transport privilegie puisqu'elle permet de transporter 
98% de l'oxygene sanguin contre 2% pour la diffusion plasmatique. L'hemoglobine est 
une molecule complexe. Elle est constituee de quatre sous unites (deux alpha et deux 
beta) qui permettent chacune de transporter une molecule de dioxygene qui se lie a l'ion 
Fe2+ situe au centre de chacun des quatre groupes "heme" (Figure 1.2). L'association 
dans des capillaires pulmonaires de la molecule d'hemoglobine avec les molecules de di-
oxygene forme la molecule d'oxyhemoglobine (HbO). Une fois l'oxygene consomme au 
niveau des capillaires selon les principes exposes dans le dernier paragraphe, la molecule 
d'hemoglobine devient la molecule de deoxyhemoglobine (HbR). Or, d'apres la reaction 
(1.1), la consommation locale en oxygene est proportionnelle au besoin local en energie 
et done a l'activite neuronale. Les consequences d'une activation neuronale seraient done 
une augmentation de la concentration en HbR et une diminution de la concentration en 
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FIG. 1.1 La figure (a) indique les relations entre les neurones, les astrocytes et les capil-
laires sanguins. La figure (b) resume les etapes conduisant a la consommation de glucose 
et d'oxygene suite a l'arrivee d'un potentiel d'action a l'extremite d'un neurone postsy-






FIG. 1.2 Structure de la molecule d'hemoglobine Sheffield (2008). On distingue les 
quatre sous-en tites (alphai, alpha2, betai et beta2), les quatre groupes "heme", ainsi que 
l'ion Fe2+ ou se lie la molecule de dioxygene. Tiree de (Sheffield, 2008). 
II faut neanmoins tenir compte de V augmentation du flux sanguin r6gulee par la dilata-
tion des arterioles. En effet, les capillaires sanguins n'etant pas entoures par des muscles 
lisses afin de faciliter les echanges avec les tissus, seules les arterioles peuvent intervenir 
en amont sur cette regulation. L'augmentation du flux s'explique par la hausse de la de-
mande en oxygene et en glucose du systeme nerveux central (SNC) alors que ce dernier 
ne possede que tres peu de reserves propres. Cela entraine un manque a la fois en glucose 
et en oxygene que la reponse hemodynamique vise a combler. Plusieurs agents ponderent 
la dilatation des arterioles. Girouard and Iadecola (2006) distinguent trois categories : 
les ions vasodilatateurs, les facteurs morphologiques et les neurotransmetteurs. Parmi 
la premiere categorie, il indique que 1'augmentation de la concentration extracellulaire 
en ions K"1", produits lors de la transmission synaptique decrite precedemment, entraine 
l'ouverture des canaux K+ situes sur la membrane des cellules des muscles entourant les 
arterioles, et la relaxation de ces muscles. Parmi les facteurs morphologiques, il semble 
que 1'augmentation de la concentration en lactate consecutive a la glycolyse induit une 
9 
augmentation de la concentration en H+ , ce qui entraine une vasodilatation. De plus, le 
neurotransmetteur adenosine, tout comme le H+ , s'accumule dans les tissus lors d'une 
activation et plus particulierement lorsque la demande en oxygene est superieure a l'ap-
port vasculaire. D'apres Kuschinski (2000), l'adenosine et le H + ont un effet seulement 
si le mecanisme K+ ne suffit pas a provoquer une dilatation suffisante des arterioles. 
Girouard and Iadecola (2006); Kuschinski (2000) evoquent egalement l'influence des 
interneurones qui entourent les vaisseaux sanguins et relachent le neurotransmetteur 
hyperamique norepinephrine. 
La dilatation des arterioles entraine 1'augmentation du flux (BF pour sa traduction an-
glaise Blood Flow, plus courante dans la litterature) et du volume sanguin (BV, pour 
Blood Volume) et de la concentration en HbO au depend de celle en HbR. Comme elle 
l'emporte largement sur la consommation (Malonek and Grinvald, 1996), l'activation est 
suivie quelques secondes apres la stimulation d'une augmentation de la concentration en 
HbO et d'une chute de celle en HbR. Ces changements hemodynamiques sont locaux et 
peuvent etre utilises pour caracteriser spatialement l'activation neuronale aussi bien en 
IRM fonctionnelle (Effet BOLD) qu'en imagerie optique intrinseque (HbO et HbR) ou 
qu'en imagerie Doppler ou par speckle (flux sanguin). D'apres Valabrege (2003), dans 
le cortex, les variations sont maximales entre cinq et six secondes apres la stimulation . 
Comme la consommation d'oxygene precede l'afflux sanguin, on devrait egalement ob-
server une augmentation plus nuancee de la concentration en HbR peu avant le pic de 
HbO. Cette reponse, appelee initial dip, est temporellement plus proche de la stimulation 
mais est egalement plus localisee spatialement et peut done etre utilisee pour determiner 
les zones d'activation par Malonek and Grinvald (1996); Devor et al. (2003). Cependant, 
plusieurs points viennent limiter son utilisation : sa faible amplitude nuance son interet 
par rapport a celle du pic de debit selon Sheth et al. (2003, 2004); Dunn et al. (2005), 
et d'autres etudes montrent qu'il disparait lorsque la diffraction des tissus est prise en 
compte (Valabrege, 2003). De plus, Vinitial dip peut egalement resulter de l'augmenta-
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FIG. 1.3 La figure (a) represente la premiere mise en evidence d'une reponse morpho-
logique par Sherrington dans Roy and Sherrington (1890). L'oncographe y represente 
une mesure de la variation de la taille du cortex, et le kymographe les variations de la 
pression systemique. La figure (b) decrit revolution typique des concentrations en HbR, 
HbO et HbT = HbO + HbR lors d'une reponse neuronale Dunn et al. (2005). 
tion du volume sanguin et du flot sanguin sans necessiter une consommation reelle de 
1'oxygene, comme l'a demontre Hathout et al. (1999) a travers un modele analytique 
considerant que le taux de consommation de 1'oxygene reste constant. L'existence de 
Vinitial dip ainsi que sa signification font toujours l'objet d'un debat, et il parait pour 
cela hasardeux de concentrer 1'etude de la reponse hemodynamique sur ce seul element. 
Villringer (2000) distingue de plus les deux composantes du debit: la vitesse (BF) et le 
volume (BV). II montre, en supposant que la consommation d'oxygene reste constante 
et grace a la chute de la concentration en HbR, que 1' augmentation du debit est liee a 
1'augmentation de la vitesse plus qu'a celle du volume. 
En conclusion, mesurer a la fois les evolutions des concentrations sanguines et de la 
vitesse permet de determiner les parametres de la reponse hemodynamique. Elles per-
mettent en outre d'estimer la consommation metabolique associee a 1'activation en cal-
culant le CMR02 (Cerebral Metabolic Rate for 02) dont F importance sera discutee au 
chapitre 6. 
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1.1.2 Nature du couplage 
La lecture de Sheth et al. (2003, 2004); Hewson-Stoate et al. (2005); Devor et al. (2003) 
montre que le couplage neurovasculaire n'est pas lineaire : l'amplitude normalisee de 
la reponse hemodynamique suit une loi exponentielle par rapport a l'activite neuronale 
mesuree par electrophysiologic. Trois cas possibles pour cette relation ont ete etudies : le 
cas strictement lineaire (y = ax), le cas lineaire avec seuil (y = ax + b) et le cas exponen-
tiel (y = axc). Ce dernier maximise la probability de vraisemblance dans le cadre d'un 
test Chi carre, les parametres correspondant etant a = 0.28 et c = 1.37 (Figure 1.4). Cette 
propriete est importante puisque la non linearite influence 1'interpretation des resultats 
de la reponse hemodynamique. Par exemple, en faisant 1'approximation que la reponse 
neuronale est lineaire a l'amplitude du pic du BV, on sous estime l'activation provoquee 
par les amplitudes faibles et sur estime au contraire celle provoquee par les amplitudes 
fortes. 
La reponse hemodynamique croit par rapport a 1'intensite de la stimulation jusqu'a at-
teindre un plateau aussi bien dans le cortex (Devor et al., 2003; Sheth et al., 2004) que 
dans la moelle epiniere (Sasaki et al., 2002, 2003). Aussi, augmenter la duree de stimula-
tion amplifie la reponse d'apres Deneux (2006) qui souligne de plus que la relation entre 
le temps de stimulation et la reponse en volume n'est pas lineaire. Enfin, la frequence 
de stimulation influence aussi la reponse qui est maximale pour 10 Hz selon Sheth et al. 
(2004, 2003). 
La reponse hemodynamique est done definie comme la reaction du systeme vasculaire 
de 1'organisme pour comber les besoins necessaires a une activite neuronale. Dans cette 
section, nous avons detaille comment la transmission du message nerveux au niveau 
synaptique induit une consommation d'oxygene et une dilatation des arterioles. Enfin, 
comme le lien entre la reponse neuronale et hemodynamique n'est pas direct, nous avons 
montre a partir d'une revue de la litterature les principaux resultats permettant de mieux 
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FIG. 1.4 Couplage de l'intensite de la reponse hemodynamique en fonction de l'acti-
vite neuronale mesuree par electrophysiologic (a) (Hewson-Stoate et al., 2005), de la 
frequence (b) (Sheth et al., 2003), et de l'intensite de la stimulation (c) (Sasaki et al., 
2002). 
comprendre leur couplage. 
1.2 Organisation neuronale de la moelle epiniere 
Le but de 1 'etude etant la comprehension de ce phenomene au niveau de la moelle 
epiniere, nous allons maintenant detailler la structure neuronale de cette derniere. 
1.2.1 Organisation generate 
La moelle epiniere appartient avec le cortex au systeme nerveux central. Son organisa-
tion est cependant remarquablement differente. La matiere blanche, composee des fu-
seaux myeliniques des fibres sensitives et motrices est situee en peripheric La matiere 
grise est constitute des interneurones, des cellules gliales, des corps cellulaires et des 
dendrites des motoneurones, et forme un papillon au centre de la moelle. Le canal de 
l'epandyme complete cette structure illustree a la figure 1.5. L'organisation entre matiere 




FIG. 1.5 Descriptions anatomiques de la moelle epiniere (a) et du cortex (b) permettant 
de mettre en evidence l'inversion entre la matiere blanche et la matiere grise. Tirees de 
(Sheffield, 2008) 
l'epaisseur de la matiere blanche de la moelle epiniere du rat a 200-300 /im, et celle de la 
matiere grise a 1700-2000 //m. La moelle est de plus separee dans de sens de la longueur 
en plusieurs segments (31 chez l'humain) regroupes en quatre groupes : segments cervi-
caux (C), thoraciques (T), lombaires (L) et enfin sacres (S). Une paire de nerfs spinaux 
est issue de chacun de ces segments. 
1.2.2 Description des voies reflexes 
Le nerf sciatique, comme tous les nerfs spinaux, nait dans la moelle epiniere. II est 
constitue du regroupement de branches terminales, la plus grosse etant le nerf tibial, la 
plus petite le nerf peroneal, et possede deux racines : une racine dorsale constitute par 
les axones des neurones sensitifs et une racine ventrale constitute par ceux des neu-
rones moteurs. Dans cette etude, nous excitons les fibres sensitives et motrices puisque 
leur separation n'intervient qu'au niveau de la moelle. Nous allons done detainer la pro-
pagation du message nerveux. Le signal se propage vers le systeme nerveux central le 
long du neurone sensitif jusqu'a atteindre son corps cellulaire situe dans le ganglion spi-
nal, puis continue sa progression jusqu'a sa terminaison axonique dans la matiere grise 
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FIG. 1.6 Connexions neuronales intervenant dans les arcs reflexes polysynaptique (a) 
et motatique (b). Dans (a), 1 est le nerf spinal, 2 le ganglion spinal, 3 la racine dorsale 
sensitive, 4 un ou plusieurs interneurones et 5 la racine ventrale motrice (Boutillier and 
Outrequin, 2007). 
de la moelle. Le signal se propage egalement dans le neurone moteur jusqu'a atteindre 
son corps cellulaire situe dans les cornes anterieures de la substance grise de la moelle. 
D'autres neurones interviennent a un niveau plus local dans la propagation du signal : 
les interneurones. lis etablissent la connexion entre les neurones sensitifs et les neurones 
moteurs et peuvent soit les inhiber soit les exciter. L'arc reflexe est alors qualifie de 
polysynaptique (Figure 1.6(a)) et peut egalement entrainer 1'excitation du muscle anta-
goniste, qui se situe du cote oppose a la source du message nerveux, par l'intermediaire 
d'un interneurone traversant lateralement la moelle epiniere. L'arc reflexe myotatique ne 
fait intervenir au contraire que le neurone moteur et le neurone sensitif (Figure 1.6(b)) et 
est done monosynaptique. 
Les voies ascendantes sensitives sont egalement excitees par la stimulation du nerf scia-
tique. Elles conduisent le message nerveux jusqu'a la region somatosensitrice du cerveau 
mais ne sont pas etudiees dans ce travail bien que la meme technique d'imagerie permette 
de preciser leur projection. 
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1.2.3 Profondeur supposee de l'activation 
Comme nous l'avons vu plus haut, la reponse hemodynamique est issue de la propa-
gation inter-synaptique du message nerveux. Or, dans la moelle, plusieurs types de sy-
napses existent : entre un interneurone et un motoneurone, entre un motoneurone et 
une neurone sensitif, entre un neurone sensitif et un interneurone, ou entre deux inter-
neurones. Determiner quel type de synapses intervient dans la reponse enregistree est 
important puisqu'elles ne se situent pas a la meme profondeur dans la moelle. En ef-
fet, les motoneurones sont localises dans la corne ventrale anterieure, a une profondeur 
superieure a 1200 fim, tandis que les interneurones sont concentres dans la corne dor-
sale a une profondeur de 300-1000 /xm. L'origine des profondeurs est prise a la surface 
dorsale de la moelle. 
Willis and Coggeshall (1991) estiment la proportion entre les populations de motoneu-
rones et d'interneurones dans le segment sacral S2. II conclut que ces derniers represented 
97% du nombre total de neurones dans cette region contre 2% pour les motoneurones 
et 1% pour les neurones des voies ascendantes. Seuls les interneurones semblent par 
consequent pouvoir etre images optiquement dans la moelle. Sasaki et al. (2002) confirme 
cette affirmation puisque l'injection d'un bloqueur synaptique Cd2+ a la surface dor-
sale de la moelle entraine la disparition du signal. Cela corrobore de plus le fait que 
la consommation d'energie est associee aux activites synaptiques, comme nous l'avons 
enonce au paragraphe 1.1.1.1. Or, toujours d'apres Willis and Coggeshall (1991) qui re-
prennent les resultats de plusieurs etudes electrophysiologiques, les interneurones sont 
situes au niveau des cornes dorsales de la moelle. Deux conclusions peuvent par conse-
quent etre tirees de ces etudes : premierement le fait que seule l'activation des voies 
polysynaptiques est visible par imagerie optique et deuxiemement la localisation dorsale 
des interneurones. L'imagerie optique de la moelle est done basee sur I'activite synap-
tique des interneurones qui se situent entre 300 et 1000 fim de profondeur par rapport a 
la surface dorsale. 
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FlG. 1.7 Localisation de l'activation enregistree par fMRI apres stimulation de la patte 
arriere droite. Tiree de Lawrence et al. (2004). 
1.2.4 Localisation attendue de l'activation 
Imager la moelle apres stimulation permet de determiner la localisation spatiale des in-
terneurones intervenant dans l'axe reflexe polysynaptique. Les afferences du nerf scia-
tique ont deja fait l'objet d'etudes aussi bien par imagerie IRM (Zhao et al., 2007; Law-
rence et al., 2004) que par analyse chimique par injection de horesradish peroxidase HRF 
couplee a une toxine cholerique (Panneton et al., 2005; Leong and Tan, 1987). Ces etudes 
concluent a une localisation dans la region lombaire L3-L6 de la moelle (Figure 1.7). 
L'activation est principalement ipsilaterale a la stimulation : en stimulant la patte gauche, 
on devrait observer l'activation au niveau de la partie gauche de la moelle epiniere. Law-
rence et al. (2004) percoit cependant egalement une activation contra laterale. La position 
de la zone d'activation est relative a celle des racines dorsales du nerf sciatique. Elles 
correspondent a l'entree des fibres afferentes dans le systeme nerveux central et sont 
clairement visibles une fois la moelle exposee chirurgicalement. 
1.2.5 Les differents types de fibres nerveuses 
Les nerfs sont constitues d 'un ensemble de fibres nerveuses qui possedent des carateristi-
ques propres correlees avec la vitesse de propagation de 1'influx nerveux et le seuil d'ex-
citation. En effet, la presence de myeline permet d'assurer 1'isolation des axones et done 
d'augmenter la vitesse de conduction du signal electrique qui se propage par saltation de 
noeud de Ranvier a noeud de Ranvier alors que le diametre de la fibre modifie a la fois le 
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seuil d'excitation et la vitesse de conduction : les plus grosses fibres sont plus facilement 
excitables et propagent le message plus rapidement (Lloyd, 1962; Kinzelin, 1979). 
On classe tout d'abord les fibres nerveuses selon leur fonction en distinguant les fibres 
afferentes, qui portent 1'information des capteurs sensitifs vers le systeme nerveux cen-
tral, des fibres efferentes qui assurent la conduction du message du systeme nerveux 
central vers les muscles. 
Les fibres sensitives se repartissent selon leur origine musculaire ou cutanee. La presence 
de myeline permet alors de distinguer au sein des fibres afferentes cutanees les fibres de 
type-C amyeliniques, qui transportent le message nerveux lie a la douleur (noxious), et 
les fibres de type-A myeliniques qui acheminent un message de nature non douloureuse 
(non-noxious). II existe encore au sein des fibres A une autre differentiation reposant sur 
le diametre, celui des fibres A-alpha (Aa) etant plus grand que celui des fibres A-beta 
(A/3) et des fibres A-delta (AS). Ces differences de diametre impliquent une difference 
de vitesse de conduction qui, dans les fibres Aa est comprise entre 80 et 120 m.s - 1 , dans 
les fibres A(3 entre 35 et 75 m. s - 1 et dans les fibres A5 entre 5 et 35 m.s^1. 
Les fibres sensitives musculaires sont regroupees en quatre entites principalement selon 
leur diametre. En citant des etudes sur les nerfs efferents de la patte arriere du chat, Hunt 
(1954) forme les groupes suivant: Groupe I (de 12 a 20 (j,m), Groupe II (de 4 a 12 //m), 
Groupe III (de 1 a 4 \irri). Kinzelin (1979) y ajoute le groupe IV qui, contrairement au 
groupe I, II et III, est constitue de fibres amyeleniques. 
Les fibres motrices sont classees en deux groupes : les fibres motrices A-alpha qui in-
nervent les fibres musculaires contractiles extrafusales des muscles squelettiques et qui 
constituent les 2/3 des fibres motrices, et les fibres motrices A-gamma dynamiques qui 
interviennent dans le refiexe monosynaptique de tension musculaire. 
La classification des fibres est importante pour ce type d'etude neuronale puisque toutes 
les fibres ne sont pas activees par la meme intensite de stimulation. Dans le cortex, Chang 
and Shyu (2001); Luo et al. (2007) arrivent a stimuler differentiellement les fibres sensi-
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FIG. 1.8 A gauche : enregistrement par electrophysiologic des potentiels d'action 
dans les racines nerveuses de la region L4-L5 de la moelle epiniere apres stimulation 
electrique du nerf sciatique du rat. A droite : variation des amplitudes de ces potentiels 
selon la force de la stimulation. Tirees de Chang and Shyu (2001). 
1'activation des fibres A(3 est visible des deux Threshold (T), celle des fibres AS a 10 
T et celle des fibres C a seulement 20 T, mais aussi a visualiser respectivement en IRM 
et en imagerie optique les zones d'activation correspondantes. Chang and Shyu (2001) 
souligne de plus le fait que la vitesse de conduction des fibres change selon le type de 
fibres. Comme le montre la partie gauche de la figure 1.8, les fibres Af3 sont les plus 
rapides, suivies des fibres AS, puis des fibres C. Cela concorde avec les chiffres enonces 
plus haut et avec le fait que les fibres C sont amyeleniques. Cependant dans la moelle, 
l'etude recente de Zhao et al. (2007), meme si elle parvient a determiner les projections 
des fibres C, ne permet pas de detecter 1'activation des fibres A. 
Conclusion 
Cette premiere partie s'est tout d'abord efforcee de decrire les origines physiologiques de 
la reponse hemodynamique et d'enoncer a travers une revue de la litterature son couplage 
avec la reponse neuronale. Cela nous a permis d'etablir son origine synaptique. En outre, 
grace a l'etude de l'organisation structurelle de la moelle, nous avons pu determiner 
la profondeur (300-1000 /xm) et la position (L3-L6) des interneurones excites par la 
stimulation du nerf sciatique et mettre en avant le defi que represente l'inversion entre la 
matiere blanche et la matiere grise pour 1'imagerie intrinseque de la moelle. 
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CHAPITRE 2 
PRINCIPES PHYSIQUES DE L'IMAGERIE INTRINSEQUE 
2.1 Imagerie optique et mesure de concentrations 
La transmission de la lumiere a travers un milieu absorbant et diffusant est regie par 
l'equation de Beer Lambert (Killinger et al., 1995): 
I{X,t',x) = I(X,t,0)e-!o^N^'^dx' (2.1) 
Avec I(A,t',x) l'intensite de la lumiere fonction de la longueur d'onde, du temps t' et 
du chemin optique parcouru dans le milieu x, l(,t',0) l'intensite incidente, e(A) le coef-
ficient molaire d'extinction (en mol.L -1), et N(x,t) la distribution spatiale des especes 
diffusantes au temps t. En faisant les approximations que premierement cette distribu-
tion est uniforme spatialement, et que ses variations et celles de l'intensite incidente sont 
negligeables par rapport au temps de propagation de la lumiere, et que finalement la dis-
tribution est egale a la concentration C des especes, l'equation (2.1) se simplifie et prend 
la forme: 
I(\,x) = I(\,0)e-€{x)Cx (2.2) 
On peut alors definir l'absorbance selon : 
A = - I n 1 ^ = Ce(X)x. (2.3) 
L'intensite de la lumiere decroit done de maniere exponentielle selon le chemin optique 
parcouru. Cela permet de definir la profondeur de penetration pp de la lumiere comme 
la distance dans le tissu sur laquelle l'intensite de la lumiere a ete reduite de 1/e par 
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(a) (b) 
FIG. 2.1 (a) Profil de sensitivite obtenu en imagerie optique (Hillman et al., 2007). 
(b)Spectre d'absorption de l'eau : evolution du coefficient molaire d'extinction 
{enmol.L~l) en fonction de la longueur d'onde (en nm). Les coefficients d'absorption 
(a) sont tires de H.Buiteveld and J. M. H. Harkvoort and M. Donze, "The optical pro-
prieties of pure water" in SPIE proceeding on Ocean Optics XII", 1994, puis convertis en 
coefficients molaires d'extinction. L'axe des ordonnees est en echelle logarifhmique. 
rapport a l'intensite incidente. Elle est definie a partir du coefficient d'absorption du 
milieu a(X) = Ce(\). Ainsi, 
ft = ^ (2.4) 
Cette notion est importante dans le cas de 1'imagerie optique puisqu'il faut s'assurer 
que la profondeur de penetration de la lumiere est superieure a la profondeur des tissus 
etudies. En considerant des valeurs typiques de e = 103M.mm_1 et C = 10~4M, la pro-
fondeur obtenue est de 1cm, ce qui est largement suffisant pour imager les tissus. L'inho-
mogeneite du milieu reduit cependant fortement cette distance. La precison laterale de 
1'imagerie optique n'est pas infinie. Elle est limitee par la diffusion de la lumiere dans les 
tissus. L'equivalence entre la reponse enregistree en un point et les differences effectives 
au niveau de ce point est toutefois faite. La figure 2.1.a illustre le profil de sensitivite 
de rimagerie optique. L'intensit6 enregistree en un point resulte de la superposition de 
signaux dont 1'influence est ponderes par ce profil de sensitivite. Les points de la surface 
et situe dans l'axe de la camera influencent le plus le resultat. 
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FIG. 2.2 (a) Spectre d'absorption de HbR et HbT : evolution du coefficient molaire 
d'extinction e (en mol.L~l) des deux molecules en fonction de la longueur d'onde (en 
nm). (b) Rapport entre emR et emo- Les donnees sont tirees du travail de Scott Prahl 
expose sur le site du Oregon Medical Laser Center, http ://omlc.ogi.edu/. 
la moelle epiniere, qui ne comprend bien sur pas qu'un seul chromophore: aux longueurs 
d'onde considerees, les principales molecules absorbantes sont 1'oxyhemoglobin (HbO), 
la deoxyhemoglobine (HbR), les lipides et l'eau. Le spectre d'absorption de Feau (Figure 
2.1 .b) montre que son absorption est de l'ordre de 10~10cm -1/M et est done negligeable 
dans la gamme de frequences utilisees malgre sa forte concentration. L'absorption due 
aux lipides est du meme ordre de grandeur. La bande spectrale de 500-800 nm utilisee en 
imagerie optique reflexive permet par consequent de mesurer les variations de concen-
tration en HbO et HbR, dont l'ordre de grandeurs des coefficients d'extinction est de 
102, tout en negligeant celles des autres constituants. Selon la propriete d'additivite de 
l'absorption, nous pouvons ecrire la nouvelle loi de Beer Lambert appliquee a ces deux 
chromophores. Dans la suite, nous notons IR = I(X, x) et I0 = 7(A, 0). 




En derivant cette expression, entre deux instants temporels t et t + St, il vient: 
AA = -In R ,— = [ACHb0eHbO + ACHbReHbR] x (2.6) 
Avec AA le changement d'absorption, ACHb0 le changement de concentration en HbO 
et ACtfhR le changement de concentration en HbR. Deriver cette equation permet de 
supprimer le terme I0 d'intensite incidente que nous ne pouvons pas determiner. L'une 
des faiblesses de l'imagerie optique repose sur ce calcul puisque (2.6) implique que 
seules les concentrations relatives entre t et t + St en HbO et HbR peuvent etre calculees 
sans a priori. De plus, ce modele ignore l'heterogeneite du milieu et ne dent done pas 
compte de la structure du tissu image. 
L'une des conditions d'application de la loi de Beer Lambert est que la faible concentra-
tion des chromophores en presence implique le caractere non diffusant du milieu. Cette 
propriete n'est pas respectee par les milieux biologiques. La diffusion dans le milieu aug-
mente significativement le chemin optique dependemment de la longueur d'onde, du co-
efficient de diffusion et du coefficient d'absorption (Villringer, 2000). Cette d6pendance 
doit etre prise en compte pour la resolution de l'equation (2.6) par 1'introduction de 
x^(A) qui represente la distance moyenne parcourue par les photons dans le milieu. Les 
ameliorations apportees par cette consideration peuvent etre significatives en imagerie 
optique intrinseque d'apres Kohl et al. (2000). La loi de Beer Lambert modifiee s'ecrit 
alors : 
AA = [ACHbOeHbOxa{Hb0){\) + ACHmeHbRxa{HbR){\)) (2.7) 
xa depend de la longueur d'onde, mais aussi des proprietes de diffusion et d'absorption 
des tissus traverses. 
Lorsqu'une seule longueur d'onde est utilisee, nous ne disposons que d'une seule me-
sure de l'attenuation et il n'est done pas possible de determiner les deux concentrations 
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intervenant dans l'equation (2.6). Cependant, un choix judicieux de la longueur d'onde 
en fonction des spectres d'absorption de HbR et HbO (Figure 2.2) permet de faire res-
sortir les caracteristiques de la reponse hemodynamique (Frostig et al., 1990). 
II est en effet possible de choisir une longueur d'onde telle que le coefficient molaire 
d'extinction de l'une des especes soit nettement superieur a celui de l'autre. : ex(A) >> 
62(A). En choisissant une longueur d'onde de 637 nm, le coefficient molaire d'extinction 
de HbO est 478.8 cm~1 et celui de HbR 4602.4 cm'1. Les variations de concentration en 
deoxyhemoglobine influencent done neuf fois plus les fluctuations temporelles du signal 
que celles en oxyhemoglobine et, sous la condition que AHbR et AHbO sont du meme 
ordre de grandeur, on peut faire l'approximation : 
AA(X, t) = tHhR{\)ACHbR{t)xa{\) (2.8) 
Si au contraire la longueur d'onde choisie est isosbestique, e'est a dire qu'a cette lon-
gueur d'onde les deux coefficients d'extinction sont egaux, 1'attenuation permet de deter-
miner directement les variations de la concentration en hemoglobine totale definie par : 
HbT = HbO + HbR. Cela est notamment le cas pour A = 570nm. 
AA(\,t) = e(\)ACHbTxa(\) (2.9) 
Lorsque plusieurs longueurs d'onde sont utilisees, le systeme d'equations engendrees par 
chacune des longueurs d'onde peut etre resolu completement et les deux concentrations 
determinees. 
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2.2 Imagerie par speckle et mesure de la vitesse 
Nous avons vu que la mesure de la vitesse est importante pour quantifier la reponse 
hemodynamique. Le flux peut etre mesure par imagerie Doppler mais cette mesure est 
locale, ce qui impose un balayage de la zone a etudier pour construire des cartes spatiales 
de vitesse. De telles cartes peuvent etre directement determinees avec l'imagerie par 
speckle dont les principes seront decrits dans cette partie. Nous allons dans un premier 
lieu exposer les origines physiques du speckle, puis expliciter le calcul de la vitesse a 
partir de ses caracteristiques statistiques. 
2.2.1 Origines physiques d'un champ de speckle 
Le speckle est un champ d'interferences qui sont dues a la coherence de l'eclairage 
utilise (Laser). Nous faisons ici l'hypothese d'un champ de speckle lointain, puisque la 
surface est observee a relativement grande distance. Nous utilisons une camera CCD 
pour imager ce champ. L'image ainsi formee resulte de la superposition en amplitude de 
toutes les ondes lumineuses diffusees par l'objet. Or, le fait que le milieu soit diffusif 
genere des differences de l'ordre d'une ou de plusieurs fois la longueur d'onde (A = 780 
nm dans notre montage) entre les chemins optiques parcourus par les ondes lumineuses. 
Ces dernieres peuvent en consequence interferes 
Considerons le cas simple de deux ondes lumineuses emanant de deux points distincts 
de l'objet et arrivant au meme capteur de la camera CCD. Les deux ondes se distinguent 
par des phases {<f)X et 4>2) et des amplitudes propres (An et Ai2) mais possedent la meme 
frequence f. Elles s'ecrivent: Ax(t) = AncosClTcft-^) et A2(t) = Ai2cosC27rft-4>2). 
Le point resultant de l'image a une amplitude A0 et une phase <f) telles que As(t) — 
A0cos(27rft — 4>) avec As(t) = Ai(t) + A2{t). Le capteur mesure A0 : 
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As(t) = A1(t) + A2(t) 
= AilCos{2iift - fa) + Ai2cos{2Tcft - fa) 
= A1ICOS(2TI ft)cos(4>i) + Ansin(2Trft)sin(fa) + Ai2cos(27rft)cos(fa)... 
+Ai2sin(27r ft) sin(fa) 
= cos(2itft) [Aacos(fa) + Al2cos(fa)) + sin(2nft) [Ansin(fa) + Al2sin(fa)] 
Or, on obtient en developpant As(t) = A0cos(2Trft — fa : 
As(t) = A0cos(27ift)cos(fa + A0sin(2xft)sin(fa 
Comme les fonctions sinus et cosinus forment une base de K2, on peut identifier les 
termes respectifs en cos(2irft) et sin(27rft) : 
A0cos(fa — Ancos(fa) + Ai2cos(fa) 
A0sin(fa = Ansin(fa) + Ai2sin(fa) 




= (Ancos(fa) + Ai2cos(fa))
2 + (Ansinifa) + Ai2sin(fa))
2 
= A2n [cos(fa)
2 + sin(fa)2] + A22 [cos(fa)
2 + sin(fa)2} ... 
+2Ai\Ai2 [cosfacosfa + sinfasinfa\ 
A2(t) = A21 + A
2
2 + 2AllAi2cos(fa-fa) 
L'interference est dite constructive lorsque A^(t) est maximale, soit pour des ondes en 
phase (fa — fa = 0 modulo 7r), et destructive lorsque Al(t) est nulle, soit pour des 
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FIG. 2.3 (a) Champ de speckle, (b) Principe des interferences crees par les ondes 
reflechies sur une surface granulees (Goodman (1984)). (c) Histogramme du champ de 
speckle. 
ondes en opposition de phase (fa — fa = § modulo IT). La difference de phase est 
directement reliee a la difference de chemin optique. Les differences aleatoires entre les 
chemins optiques induisent l'existence sur l'image d'un ensemble de points ayant soit 
une intensite forte soit une intensite nulle. Cette structure, qualifiee de "fourmillement" 
dans Francon (1978), constitue le speckle. Un exemple de ce phenomene est donne a la 
figure 2.3. 
2.2.2 Calcul de la vitesse des particules 
2.2.2.1 Relation entre la vitesse et le contraste 
La presence de particules en mouvement dans le milieu modifie ses proprietes diffusives 
et done le champ de speckle. Plus la vitesse des particules est grande en un point, plus 
la variation d'intensite en ce point est rapide. Ces variations etant aleatoires et la camera 
integrant l'intensite recue sur son temps d'exposition, le contraste du champ de speckle 
d'une zone en mouvement diminue et la zone concernee est floutee. Les zones de haut 
contraste correspondent done aux zones de faible vitesse, les zones de faible contraste a 
celles de vitesse elevee. 
Les developpements mathematiques a la base de ce raisonnement ont ete exposes pour 
la premiere fois dans Fercher and Briers (1981). lis se basent sur le travail de Good-
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man (1984) sur les proprietes statistiques du speckle. Ce dernier demontre le resultat de 
l'equation (2.10) qui lie la covariance spatiale erf d'un champ de speckle avec l'auto-
correlation de ses fluctuations temporelles Ct(r) et le temps d'exposition de la camera 
T. 
°l{T) = ̂ [ct{T)dT (2.10) 
Avec Ct{r) = ^ l
0 : ^ ' ^ • 
TK- > <I{t+T)-<I>t>t 
Or, la fonction d'autocorrelation peut s'approcher par une exponentielle negative, fonc-
tion caracteristique de la loi de Cauchy-Lorentz, dependante du temps de correlation rc 




Finalement, rc est inversement proportionnel a la vitesse moyenne des particules v : 
rc = ^~ (2.12) 
Avec fc0 l
e nombre d'onde du laser utilise (fc0 = 1/A) et a une constante dependant 
des proprietes physiques du tissu. Ainsi, plus la vitesse est elevee, plus rc est petit. Une 
approximation de afc0 est fournie dans Richards and Briers (1997) a partir des travaux 
decrits dans Bonner and Nossal (1981). L'expression (2.12) devient: v = 3.5/rc \ims~
1. 
En reportant (2.11) dans (2.10), on obtient: 
4(T) =< I >\ A [ i _ exp(-2r/rc)} (2.13) 
En supposant en outre que Ton peut remplacer la moyenne temporelle del, < I >f, par 
sa moyenne spatiale < I >, l'expression finale du contraste K = -^ en fonction du 
temps de correlation rc est donnee : 
K(T,re) = x/(^)[l - exp(-2T/rc)] (2.14) 
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En tra§ant 1'evolution du contraste en fonction de rc sur la figure 2.4, on retrouve bien 
que ce que nous avions enonce plus haut quantitativement, c'est a dire qu'un contraste 
fort correspond a un temps de correlation eleve et done a une vitesse faible. Le contraste 
est en outre compris entre 0 et 1. Nous notons cependant que la vitesse moyenne des 
particules ne s'exprime pas simplement en fonction de K et qu'elle doit etre determinee 
grace a la courbe, tracee pour un temps d'exposition donne de la camera. Cette determina-
tion passe par 1'inversion de la courbe de relation entre le contraste et le temps de 
correlation du speckle (Ayata et ah, 2004). Sous Matlab, nous echantillonnons cette re-
lation sur 100 points, puis estimons la valeur de rc en determinant par minimisation de 
l'erreur quadratique, celle dont le contraste calcule par (2.14) se rapproche le plus du 
contraste enregistre. Cependant, en appliquant un echantillonnage lineaire sur l'axe des 
temps de correlation, la resolution du systeme est tres faible pour les petites valeurs de 
contraste : en prenant l'exemple de la figure 2.4.a, le meme nombre de points servent 
ainsi a echantillonner les valeurs du contraste entre 0 et 0.5 qu'entre 0.92 et 0.95. II 
faut done opter pour un echantillonnage non lineaire. Nous avons choisi y = ln(x) avec 
x un vecteur issu d'un echantillonnage lineaire. La figure 2.4.b montre qu'un tel choix 
permet de lineariser la courbe de dependance et d'obtenir un meilleur echantillonnage, 
notamment pour les contrastes situes entre 0 et 0.5. 
2.2.2.2 Calcul du contraste 
Deux types de contrastes sont utilises dans la litterature : 
- Le contraste spatial (SDC) qui est utilise le plus frequemment (Durduran et al., 2004; 
Dunn et al., 2001; Li et al., 2006) et qui repose directement sur les resultats theoriques 
presented ci-dessus. L'image est decomposed en blocs de NxN pixels (N = 5 ou 7), un 




FIG. 2.4 (a) Evolution du contraste K en fonction du temps de correlation tc pour T = 10 
ms et rc variant entre 0 et 0.35. (b) Effet sur la courbe d'un echantillonnage non lineaire 
de l'axe des abscisses. 
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Ainsi, vu que N2 points permettent de calculer une seule valeur de contraste, la resolution 
spatiale de l'image est divisee par N2. II est egalement possible d'ameliorer la qualite 
des images en prenant la moyenne temporelle des images de contraste obtenues. 
- Le contraste temporel (TDC) est introduit dans Cheng et al. (2003) et utilise dans Tan 
et al. (2004) et Li et al. (2005). Son utilisation repose sur l'equivalence entre le moyen-
nage spatial de l'intensite instantanee du speckle sur une surface a un temps donne avec 
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le moyennage temporel des fluctuations du speckle a un point donne. Une explication 
plus precise est fournie par Briers (2001) qui affirme que "le spectre des fluctuations 
doit dependre de la vitesse des mouvements" et que par consequent, les proprietes sta-
tistiques des fluctuations temporelles du speckle permettent de determiner la vitesse des 
particules en mouvement. II ajoute que l'equivalence entre les statistiques temporelles et 
spatiales du speckle repose sur le caractere gaussien de la distribution de la vitesse des 
diffusants et de celle d'un champ de speckle ideal. Cependant, l'histogramme presente a 
la figure 2.3 montre que la distribution d'un champ de speckle reel n'est pas parfaitement 
gaussienne. Etant donnees N images de speckle, la carte de contraste temporel K? est 
construite selon : 
V(iJ),KT(iJ) = -$±£- (2.18) 






Une comparaison de ces trois methodes (SDC, SDC avec moyennage et TDC) est presen-
tee par Tan et al. (2004). Le contraste temporel semble etre le plus efficace puisqu'il 
converge plus rapidement selon le nombre de points considered pour le calcul d'une va-
leur du contraste, c'est a dire selon la taille de la fenetre spatiale consideree pour la SDC 
et le nombre d'images pour la TDC, mais aussi qu'il minimise le temps de calcul par 
rapport a la SDC avec moyennage. La figure 2.5 montre combien la precision obtenue 
par TDC est superieure a celle obtenue par SDC. Cependant, construire des cartes de 
contraste en utilisant la methode temporelle necessite une frequence d'acquisition des 
images elevee afin de conserver une frequence reelle suffisante. Des considerations pra-
tiques nous empechent done d'utiliser cette methode pour evaluer la reponse hemodyna-
mique et nous conduisent a lui preferer la methode spatiale. 
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(a) (b) 
FIG. 2.5 Images de contraste obtenues selon la methode spatiale (a) et temporelle (b) 
sur un cortex de chat. Donnees acquises dans le laboratoire de C. Casanova avec la 
collaboration de Matthieu Vani. 
2.2.3 Influence des parametres d'acquisition 
2.2.3.1 Taille du speckle et resolution optique 
Importance : La resolution optique est un parametre essentiel pour assurer un echantil-
lonnage correct du champ de speckle d'apres Briers (2001). En effet, pour minimiser 
l'erreur sur le contraste, un speckle doit etre represente au minimum par un pixel. Dans 
le cas contraire, un pixel enregistrera une intensite moyenne et par consequent F ampli-
tude des fluctuations et le contraste seront reduits. Cette observation a ete notamment 
confirmee experimentalement par Yuan et al. (2005). Briers (2007) ajoute que si la taille 
du speckle est largement superieure a celle d'un pixel, le contraste spatial est calcule sur 
une fenetre dont les pixels sont issus du meme speckle. L'equation liant le contraste avec 
la vitesse n'est plus valable dans ce cas. II faut done s'assurer que la taille du speckle 
s'approche le plus possible de la taille d'un pixel. 
La taille du speckle ne depend pas de la surface eclairee mais des parametres du systeme 
optique et plus precisement de l'ouverture de lentille utilisee. La lumiere est diffractee 
lorsqu'elle passe dans l'ouverture circulaire de l'objectif et un point est done represente 
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FIG. 2.6 Intensite lumineuse I d'une tache de Airy en fonction de la distance au centre Z. 
La sous-figure en haut a droite represente son apparence. Figures tirees de Smith (2000). 
par une tache de Airy selon Smith (2000). Elle est illustree a la figure 2.6. La resolution 
est fixee par le critere de separation de Rayleigh qui etablit que deux points sont distincts 
si le maximum de l'un correspond a la premiere extinction de l'autre. Or, la distance entre 
le centre du disque et la premiere extinction est de 1.22 A(//#), avec / / # le nombre 
d'ouverture de la camera qui est defini comme le rapport entre la longueur focale de la 
lentille avec l'ouverture de l'objectif. Pour qu'un speckle soit represente par au moins 
un pixel, il faut done que sa taille Zs satisfasse la condition suivante : 
Zs > 1.22A(//#) (2.21) 
Cette equation servira dans la suite a calculer l'ouverture de camera a utiliser en fonction 
des parametres du systeme optique utilise. 
2.2.3.2 Influence du temps d'exposition de la camera 
D'apres l'equation (2.14), le contraste depend du temps d'exposition T de la camera. 
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FIG. 2.7 Influence du temps d'exposition sur l'amplitude du pic de sensitivite en theorie 
(a), et en pratique (b). Pour T<2 ms, la sensibilite baisse enormement alors qu'elle est 
quasiment constante pour T>5 ms. Les figures sont tirees de Yuan et al. (2005). 
de contraste observees en fonction du temps d'exposition, et aboutissent a la determination 
de la valeur optimale (10 ms) qui doit a la fois maximiser l'amplitude du pic et mi-
nimiser le bruit relatif. lis constatent en effet que ce dernier augmente avec le temps 
d'exposition. La forme de la courbe des amplitudes obtenues concordent de plus avec le 
calcul theorique de la sensibilite relative Sr qui represente l'augmentation en contraste 







Avec r = T/rc. Les courbes theoriques et experimentales tirees de Yuan et al. (2005) 
sont representees a la figure 2.7. L'etude de cet article nous a permis de choisir la bonne 
valeur pour le temps d'exposition de la camera : 10 ms. 
Nous disposons done d'un outil permettant d'evaluer la repartition des vitesses dans les 
tissus et de detecter d'eventuelles variations consecutives a une activation. Determiner 
les cartes de flux permet en outre de segmenter les vaisseaux sanguins. La vitesse san-
guine y est en effet la plus importante et un seuillage des cartes de vitesse permet de 
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separer les vaisseaux des tissus environnants. 
Nous avons vu dans la premiere partie que la reponse hemodynamique se caracterise 
localement par une modification des concentrations sanguines et par une augmenta-
tion de la vitesse. Les principes physiques des deux methodes d'imagerie intrinseque 
presentees dans cette partie permettent d'evaluer ces deux caracteristiques. La prochaine 
partie decrira l'instrumentation mise en place pour pouvoir generer et enregistrer les si-




INSTRUMENTATION ET PROTOCOLE EXPERIMENTAL 
Les techniques d'imagerie intrinseque ont ete appliquees a l'activation neuronale de la 
moelle epiniere de rat. Cette partie vise a presenter tout d'abord le protocole chirurgical, 
puis 1'instrumentation et enfin la manipulation du systeme d'imagerie. 
3.1 Protocole chirurgical 
L'animal est anesthesie a l'isoflurane a 5% de concentration a l'aide d'un masque. La chi-
rurgie se decompose ensuite en plusieurs etapes de complexite inegale : la tracheotomie, 
la mise a nue du nerf sciatique et l'exposition de la moelle epiniere. 
La tracheotomie permet de ventiler artificiellement l'animal par une pompe dont on 
peut regler la pression intra pulmonaire maximale, et la frequence de respiration en bat-
tements par minute. Le rythme respiratoire permet en outre de regler la quantite de CO2 
expire. Comme nous mesurons la concentration sanguine en C02, ce parametre a une 
influence certaine sur la reponse hemodynamique et il est tres important de la mesurer 
precisement. Elle influe en effet sur la forme de la reponse hemodynamique : Kemna 
and Posse (2001) montrent dans le cadre d'une etude humaine sur le cortex visuel pri-
maire qu'une augmentation de la concentration en C02 entraine a la fois un retardement 
du pic maximal et une dispersion de la reponse. Meme si ce n'etait pas la cas pour les 
premieres experiences, cette mesure est maintenant assuree par un analyseur de gaz. 
La tracheotomie consiste a pratiquer une incision au niveau de la trachee haute, puis 
d'inserer la partie inferieure d'un tube en Y dans l'ouverture pratiquee. Les deux autres 
extremites sont reliees au respirateur. 
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Le nerf sciatique est expose par 1'incision de la patte arriere gauche. Une electrode de 
stimulation est alors positionnee directement sur le nerf. Si la partie gauche de la moelle 
a ete endommagee lors de la chirurgie (Rat 24), la stimulation est pratiquee sur le cote 
droit. 
Une incision dorsale permet d'exposer la colonne vertebrale. Les processus epineux 
sont ensuite enleves, sauf au niveau sacral ou ils servent a attacher l'une des clampes de 
fixation, ainsi que les vertebres qui protegent habituellement la moelle epiniere. Cette 
derniere est alors exposee et n'est plus protegee que par les meninges constitues par 
la dure mere (dura mater), l'arachnoide, et la pie mere (pia mater). Jusqu'a ce que 
des considerations chirurgicales nous poussent a la laisser intacte, la dure mere a ete 
generalement enlevee systematiquement pour les vingt premieres experiences. 
Le nettoyage consecutif au saignement des os lateraux peut parfois conduire dans ce 
cas a des dommages irreversibles sur la moelle et plus precisement sur le vaisseau san-
guin central, notamment lorsque la pression sanguine est elevee. Plusieurs solutions ont 
ete apportees pour reduire les saignements : tout d'abord la cicatrisation des vaisseaux 
sanguins environnants a l'aide d'un outil chauffant, puis grace a du chlorure d'argent. 
Cependant, la premiere option entraine la creation supposee de caillots sanguins et peut 
done conduire a la perte prematuree de 1'animal. La seconde, testee sur un seul rat, 
est nettement moins controlable et peut entrainer une opacification de la dure mere 
en cas de contact du produit avec cette derniere. La necessite de controler parfaite-
ment le protocole chirurgical avant d'entamer les experiences sur les rats leses nous a 
amenes a trouver d'autres solutions. Nous avons finalement choisi d'utiliser du Gelfoam 
(Pharmacia&Upjoohn) qui assure une cicatrisation ideale sans utilisation de produits 
chimiques. 
La deuxieme clampe de fixation enserre les vertebres au niveau LI. L'absence de mouve-
ment de la moelle est alors verifiee au microscope. Un bain d'huile forme grace a la peau 
de l'animal permet d'uniformiser la surface a imager et aussi d'eviter le dessechement 
des tissus exposes. 
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FIG. 3.1 (a) Photographie du montage sur laquelle on peut apercevoir la diode d'illu-
mination, la camera CCD, la lentille macroscopique, et le stimulateur electrique situe 
sur la patte gauche de 1' animal, (b) Photographie de la vue dans le microscope de la 
preparation chirurgicale de la moelle. On distingue deux des clampes de fixation, (c) 
Schema simplifie du montage utilise. 
Une fois la chirurgie terminee, Fisoflurane est remplace dependamment de F experience, 
soit par un melange de ketamine (50mg/kg) - xylazine (6.5mg/kg), soit par de l'al-
phachloralose (60 mg/kg en bolus, puis 30 mg/kg/h). II est egalement paralyse avec 4 
mg/kg/h de pancuronium. 
3.2 Instrumentation 
L'instrumentation necessaire a ce type d'imagerie est relativement simple en comparai-
son avec d'autres modalites d'imagerie fonctionnelle telles que FIRM ou le PET. Le 
systeme doit permettre d'imager des petites zones avec a la fois une precision, une sen-
sibilite et une rapidite suffisantes. A Forigine du projet, le montage etait inexistant et le 
choix des composants etait fixe en fonction des experiences anticipees. Voici comment 
les choix furent etablis : 
Camera: Les caracteristiques de la camera choisie (Toshiba Teli CS3960DCL) repondent 
aux objectifs fixes : la reponse spectrale permet de capter la lumiere aussi bien dans le vi-
sible que dans Finfra-rouge (Figure 3.2), la frequence d'acquisition maximale est de 30 
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FIG. 3.2 (a) Reponse spectrale de la camera utilisee, figure tiree de la notice d'utilisation, 
(b) Spectre relatif d'emission pour le vert (en vert), le jaune (en bleu) et le rouge (en 
rouge). L'axe des abscisses represente la longueur d'onde en nm. 
images par seconde, ce qui est largement suffisant pour 1'imagerie optique et pour l'ima-
gerie par speckle, la resolution spatiale du detecteur de la camera est de tp = 6.45x6.45 
fim, et enfin le codage de la sortie en 12 bits permet d'assurer une sensibilite suffisante 
aux variations de l'intensite de l'image. 
Lentille : Le systeme optique est complete par l'ajout d'une lentille macro de 50 mm 
fabriquee par Nikkor et ajustable manuellement afin d'augmenter le grossissement et de 
reduire la profondeur de champ. La camera et l'objectif sont relies par un adaptateur 
C-Mount. La precision en profondeur du systeme optique depend de la profondeur de 
champ (PDC), qui designe la zone de nettete autour de la distance de mise au point. Son 
calcul fait intervenir la distance hyperfocale H qui est fonction de la focale de l'objectif 
f, du nombre d'ouverture ( / / # ) et du diametre du cercle de nettete e, qui est defini a 
partir de la resolution du capteur selon e = 2tp= 12.9 /xm. 
H P 
/ / # x e 
(3.1) 
H permet le calcul du premier plan net (PPN) et du dernier plan net (DPN) en fonction 
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de la distance de mise au point p : 
H x p 
PPN = 
H+ip-f) 
Le grandissement est defini comme le rapport entre la taille de 1'image sur le capteur 
et la dimension reelle de l'objet, mais aussi celui entre la focale et la distance de mise 
au point (f/p). Dans notre cas, nous avons mesure ce rapport en placant une reference 
millimetrique dans l'image, puis en determinant sa taille en pixel. Nous obtenons ainsi 
g = (Taille de l'image sur le capteur) / (Taille reelle de l'ojet) « 0.5. Nous pouvons alors 
reecrire les equations (3.2) en fonction du grandissement: 




(H/p-l) + g 
En remplacant H par sa valeur, puis en developpant chaque fraction obtenue au premier 
ordre par la formule de Taylor : 
PPN = p-f/#xex ^Z-
92 
DPN = p + f/#xex i i ^ 
g2 
La profondeur de champ s'exprime done par : 
PDC = DPN-PPN 
= 2f/#xex(l + g)/g2 (3.3) 
Avec / / # = 3.5, g = 0.5 et e = 12.9 fim, notre systeme possede une profondeur de champ 
de ~150 /im. Notre distance de travail est d'environ 10 cm. Diminuer la profondeur de 
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champ permet de limiter les artefacts et notamment ceux dus a la circulation sanguine 
dans les gros vaisseaux sanguins qui sont en dehors de la zone de nettete du systeme 
lorsque nous faisons la mise au point a -600 /im. Neanmoins, cela conduit aussi a la 
diminution des variations du signal enregistre. Grinvald (1999) preconise l'emploi d'un 
macroscope plutot que d'un objectif macrophotographique commercial. En combinant 
deux lentilles de 50 mm en face a face, il atteint un grandissement de 1 et une profondeur 
de champ de 50 /j,m. II aboutit cependant a une distance de travail de 3 cm, ce qui peut 
etre problematique dans le cas de la moelle epiniere puisque l'acces a la zone imagee est 
limite par les clampes de fixation et par le positionnement des diodes d'eclairage. 
Diodes d'eclairage : Deux des diodes, de couleur verte (A = 523 nm) et rouge (A = 
637 nm) sont regroupees sur une matrice (Optek OVSPRGBCR4 Power RGB) alors que 
la diode jaune (A = 589 nm) est separee (Optek OVSPxBCR44 Series). La matrice de 
diodes comprend aussi une diode bleu qui n'est pas utilisee dans cette etude. Le spectre 
d'emission des diodes utilisees (Rouge, Vert et Jaune) est precise a la figure 3.2. 
Controle : La camera est controlee par ordinateur (1) grace a une interface Labview 
developpee dans la premiere partie du projet. Cette interface permet en outre d'as-
surer la synchronisation avec la stimulation via la reception d'un signal TTL envoye 
par un autre ordinateur (2) a la fois a la carte d'acquisition de (1) et au stimulateur 
electrique sur lequel est reglee 1'intensite de la stimulation. La synchronisation passe par 
l'echantillonnage du signal recu par (1) et la frequence d'echantillonnage doit satisfaire 
le critere de Niquist : Te < | x Thaut, a v e c Thaut la duree de l'etat haut du signal. On 
prend fe > 200 Hz puisque Thaut = 10 ms. Dans la premiere version du programme, un 
fichier enregistre toutes les valeurs echantillonnees du signal alors que dans la derniere 
version, seuls les temps pour lesquels la valeur de la tension depasse un certain seuil (2 
V) sont pris en compte. L'ordinateur (1) controle de plus le clignotement des diodes de 
telle maniere qu'une image est enregistree a chaque fois que la zone est eclairee par une 
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lumiere differente. 
Autres : Un micro-manipulateur permet d'assurer la translation verticale du systeme 
optique. II est place entre le bras articule et la camera. Enfin, une cage recouverte de 
tissu noir permet d'isoler l'experience de l'eclairage ambiant et l'ensemble du systeme 
repose sur une plaque de marbre afin d'eviter les vibrations qui pourraient deteriorer la 
qualite du signal. II est ainsi crucial de limiter les vibrations a la fois de l'animal, de 
l'eclairage et de la camera pendant toute la duree de l'experience. 
3.3 Manipulation du systeme 
Le placement de la camera au dessus de la zone d'etude se fait grace a un bras articule 
qui assure la rigidite du systeme lors de l'acquisition. Les diodes lumineuses sont ensuite 
positionnees de telle maniere que l'eclairage de la zone soit le plus uniforme possible. 
Leurs intensites sont reglees individuellement et de telle sorte que l'ensemble de l'image 
ne soit ni sature ni sous expose. La mise au point est faite sur la surface de la moelle sous 
un eclairage vert (A = 525 nm) tout d'abord grossierement grace a l'objectif, puis fine-
ment avec la translation micrometrique. L'image anatomique est alors acquise. Utiliser 
la lumiere verte, absorbee par l'hemoglobine quelque soit son niveau d'oxygenation, 
permet de faire ressortir les vaisseaux sanguins et facilite la mise au point. Le systeme 
optique est ensuite descendu de 600 jim,, profondeur a laquelle se situent les interneu-
rones comme nous l'avons vu au premier chapitre. La zone est ensuite eclairee par les 
diodes utilisees lors de l'acquisition. 
Plusieurs tests sont necessaires pour s'assurer que la profondeur reelle permet d'enregis-
trer 1'activation. La precision du systeme optique detaillee a la partie 3.2 ne permet pas 
de faire une mise au point suffisamment precise sur les vaisseaux sanguins et cette erreur 
se repercute directement sur la profondeur d'imagerie. De plus, la position des interneu-
rones n'est pas constante d'un rat a l'autre. Monter ou descendre par pas de 150 /xm 
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jusqu'a atteindre une profondeur estimee de 300 /xm ou de 900 /im permet le plus sou-
vent de trouver la profondeur adequate. Dans l'autre cas, la mise au point initiale est trop 
imprecise et doit etre refaite. La validite de la reponse est basee sur la ressemblance avec 
la reponse hemodynamique attendue aussi bien temporellement, une augmentation de la 
lumiere reflechie quelques secondes apres la stimulation suivie d'une diminution dans 
les quinze secondes, que spatialement, la reponse devant de plus etre preferentiellement 
situee du meme cote que la stimulation et non pas seulement sur la veine centrale. Ce 
reglage implique la necessite de recourir a un ensemble d'acquisitions "tests" avant de 
commencer la session generate d'enregistrement. 
3.4 Protocole de stimulation 
Deux protocoles de stimulation on ete mis en place : la stimulation par blocs et la stimu-
lation continue. La stimulation par blocs a ete principalement utilisee. Chaque bloc dure 
20 secondes afin de permettre a la reponse hemodynamique de redescendre a son niveau 
d'origine. Pendant la premiere seconde, le nerf est stimule electriquement par un train 
d'impulsions de frequence 10 Hz et d'amplitude fixee par rapport au seuil. Pendant les 
19 autres secondes, le nerf est au repos et aucune stimulation n'est appliquee. 
Chaque impulsion dure 10 ms, valeur qui est elevee par rapport a la litterature qui preco-
nise plutot des valeurs variant autour de 0.5 ms. La valeur du seuil est quant a elle 
determinee en augmentant progressivement l'intensite de la stimulation jusqu'a atteindre 
celle pour laquelle le muscle se contracte. Elle est relativement constante et se situe au-
tour de 0.03 mA pour une impulsion de 1 ms, et autour de 0.008 mA pour une impulsion 
de 10 ms. 
Le deuxieme protocole est la stimulation continue. Les stimulations sont espacees de 6.4 
secondes (f = 0.156 Hz), ce qui permet d'assurer que la frequence sera visible dans le 
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spectre de Fourier. En effet, les bruits physiologiques tels que la regulation du systeme 
sympathique a 0.4 Hz, la respiration a 1.3 Hz et les battements cardiaques a 7.5 Hz 
n'ont pas d'influence sur l'amplitude du spectre a 0.156 Hz. Le choix de la frequence 
de stimulation est en fait issu d'un compromis entre la plage des frequences disponibles 
compte tenu des bruits et du temps minimum pour que la reponse revienne a son niveau 
initial. Mis a part le temps de stimulation de 0.5 s et la frequence de stimulation a 2 Hz, 
les autres parametres restent identiques a ceux utilises pour la stimulation par blocs. 
3.5 Influence du choix de Panesthesiant 
Le choix de l'anesthesiant peut influencer l'activation neuronale mais cependant tous les 
articles traitant de ce sujet ne s'accordent pas sur quel produit utiliser. Plusieurs anesthe-
siants sont ainsi utilises dans la litterature aussi bien dans les etudes fonctionelles en IRM 
que dans les travaux d'imagerie optique : l'urethane chez Devor et al. (2003); Dunn et al. 
(2001, 2003); Hewson-Stoate et al. (2005); Sasaki et al. (2002), la ketamine chez Ma-
lonek and Grinvald (1996) ou encore l'halotane chez Sheth et al. (2003); Dunn et al. 
(2005); Lawrence and Stroman (2007) et l'alphachloralose chez Lawrence et al. (2004); 
Malisza and Stroman (2002); Zhao et al. (2007). 
Nous avons commence notre etude en utilisant de la ketamine parce que cet anesthesiant 
permet d'aboutir a de bons resultats dans le cortex (Malonek and Grinvald, 1996) et qu'il 
est facilement administrable a l'animal. Cependant, suite a une lecture plus approfondie 
de la litterature, il apparait que cet anesthesiant provoque une diminution de l'activation 
(Castroman and Ness, 2001; Hua et al., 2000). Ces deux dernieres etudes montrent en ef-
fet par electrophysiologic extra-cellulaire que la ketamine inhibe la reponse neuronale de 
la moelle epiniere dependemment de sa concentration. L'alphachloralose est au contraire 
l'un des anesthesiques preservant le plus le couplage neuro-vasculaire d'apres Ueki et al. 
(1992). II le distingue d'autres produits, tels que le pentobarbital, l'halothane et l'oxyde 
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nitrique qui suppriment ou modifient completement la reponse metabolique dans le cor-
tex. Cette reponse est initiee par la stimulation de la patte arriere contra-laterale a la zone 
observee et est mesuree par electrophysiologie et par la comparaison du taux d'utilisation 
du glucose dans les cortex somatosensoriels droit ou gauche. II mentionne de plus que 
la forme de l'activation metabolique sous alphachloralose reste identique par rapport a 
l'etat de reveil, meme s'il observe egalement une baisse du nombre de neurones recrutes. 
Ce produit est couramment utilise dans les articles etudiant l'activation neuronale dans 
la moelle epiniere en IRM : Lawrence et al. (2004); Malisza and Stroman (2002); Zhao 
et al. (2007). Nous avons cependant note une augmentation de la frequence cardiaque et 
de la pression arterielle de 1'animal. 
L'etude de Martin et al. (2006) compare la reponse hemodynamique dans le cortex 
selon que l'animal est eveille ou anesthesie. Meme si nous n'utilisons pas le meme 
anesthesique et que nous n'etudions pas la meme zone, il est interessant d'etudier l'im-
pact general d'un anesthesique sur les caracteristiques de la reponse. Les changements 
dans la concentration en oxygene y sont mesures par imagerie optique, les changements 
dans le flux sanguin par laser Doppler, et les changements dans 1'activite neuronale par 
electrophysiologie. Les auteurs observent alors un allongement de l'ordre d'une seconde 
du temps de latence entre la stimulation et le pic maximal, et une diminution de l'ampli-
tude (Figure 3.3(a)). De plus, le couplage entre la reponse hemodynamique et la reponse 
neuronale n'est plus lineaire comme le montre la figure 3.3. 
45 
j~] Awake 
^H Anesthetized i 





T iL 1 1 f 






1Hz 2Hz 5Hz 10Hz20Hz40Ht 
Stvnulation Frequency 
1Hz 2Hz SHz 10Hz20Hz40Hz 
Stimulation Frequency 
Anesthetized - Hbt 
ENeumAdMly 
Awake - Hbt 
»r 
i. +'"" 







Anesthetized - CBF 
2 4 6 6 10 
£NamlAdMtr 
Awake - CBF 
a.-t-
10 20 30 
iHeonil ArtMty 
FIG. 3.3 Modification des caracteristiques de la reponse hemodynamique suite a 1'in-
jection d'urethane (Martin, 2006) : diminution de l'amplitude (a) et non linearite du 
couplage neuro-metabolique (b). 
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CHAPITRE 4 
ANALYSE SPATIOTEMPORELLE DES DONNEES 
4.1 Mise en evidence du probleme 
L'imagerie optique necessite la detection de variations d'intensite comprises entre 0.1 et 
2%. Le probleme consiste a limiter l'influence du bruit, issu de la camera et de la phy-
siologie, par rapport a la force du signal. 
Le bruit physiologique contient la respiration, les battements cardiaques et d'autres 
ondes plus difficilement identifiables. La respiration entrafne un mouvement de la cage 
thoracique de l'animal et par consequent de la moelle epiniere, ce qui induit une mo-
dification des distances entre la moelle et le point focal du systeme optique et entre la 
moelle et les diodes d'eclairage. Cela implique respectivement un changement de la mise 
au point et une variation de Fintensite reflechie mesuree. La frequence de ces variations 
est neanmoins connue precisement, l'animal etant branche sur un respirateur a environ 
70 battements par minute (« 1.3 Hz), ce qui facilite leur suppression. Les battements car-
diaques ont une frequence elevee de 400 battements par minute chez le rat (« 6 Hz) et 
ont pour effet de modifier la concentration sanguine en oxygene, l'absorbance du milieu, 
et done Fintensite reflechie. lis ne provoquent par contre qu'un tres faible mouvement 
de la moelle. Grinvald (1999) affirme que les bruits ayant la plus grande influence sur 
le signal d'imagerie intrinseque sont les oscillations lentes qui sont regroupees sous le 
nom d'onde de Mayer. Ces ondes ont une frequence caracteristique situee aux alentours 
de 0.4 Hz chez le rat contre 0.1 Hz chez Fhumain et se traduisent par des oscillations 
rythmiques de la pression arterielle sanguine et du rythme cardiaque, due entre autres a 
la modification du tonus des muscles vasomoteurs controles par le systeme sympathique 
et parasympathique, et done a la variation de la resistance des arteres, du volume et du 
47 
flux sanguin (Julien, 2006; Betram et al., 2000). Son origine plus precise est cependant 
encore debattue et deux hypotheses principales sont actuellement formulees pour l'ex-
pliquer : la presence d'un oscillateur endogene situe dans le systeme nerveux central ou 
d'une boucle reflexe barometrique qui conduirait a l'installation d'une onde resonante et 
auto-alimentee de la pression arterielle (Julien, 2006). 
Le bruit de la camera comprend le bruit noir, le bruit photonique et le bruit de lecture. 
Le bruit noir est caracteristique des cameras CCD qui convertissent les photons recus 
en electrons. Cependant, ces derniers ne sont pas seulement produits par la lumiere mais 
peuvent etre issus d'un echauffement de la camera, surtout lorsque sa temperature n'est 
pas controlee. 
Le bruit photonique resulte du caractere aleatoire du taux d'emission des photons. En ef-
fet, remission de lumiere est un processus stochastique suivant une distribution de Pois-
son, et les variations observees peuvent egalement etre dues aux fluctuations temporelles 
de la quantite de lumiere emise d'apres Grinvald et al. (1999). Le nombre de photons qui 
peuvent etre attribues aux fluctuations reelles est egal a la racine carree du nombre total 
de photons captes. Ainsi, pour assurer l'observation de variations de 0.1%, plus de 1 000 
000 de photons sont necessaires. Le rapport signal sur bruit est alors determine a partir 
du rapport entre le nombre de photons necessaires et le nombre de photons disponibles. 
Ce dernier depend de la capacite de la camera qui est definie comme le nombre maxi-
mal de photons pouvant s'accumuler sur les capteurs avant d'atteindre la saturation. Les 
specifications de la camera utilisee indiquent que l'illuminance standart est de 400 Lux, 
ce qui correspond a une intensite de 1012 photons. Ce bruit semble done etre negligeable. 
Le bruit de lecture regroupe l'ensemble des bruits inherents au processus de conversion 
du nombre d'electrons en un signal analogique, puis en un signal numerique envoye en 
sortie de la camera. 
Les specifications donnees dans la notice de la camera ne permettent cependant pas de 
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quantifier rimportance des bruits. Nous avons done choisi de valider l'utilisation du 
systeme par des tests, decrits dans la partie 5.1.1. 
4.2 Analyse des donnees en stimulation par blocs 
Notre systeme permet d'acquerir des images ayant une haute resolution (300x1000 pixels) 
et une grande sensibilite (12bits). La rapidite d'acquisition (15Hz actuellement) et la 
duree d'une experience (10 min) implique une consommation importante d'espace phy-
sique. Ainsi, une acquisition genere 9000 images et pres de 3 Go. Sur l'ensemble des 
acquisitions effectuees au cours de ce travail, plus de 800 Go de donnees ont ete stockees. 
L'analyse des donnees comprend deux grandes etapes : tout d'abord le calcul des moyen-
nes des matrices de variations relatives ou absolues, puis leur traitement en vue de faire 
ressortir revolution temporelle ainsi que les regions propres a la reponse. L'ensemble 
des techniques utilisees est resume a la figure 4.1. 
4.2.1 Premiere etape : calcul des matrices d'absorbance et de vitesse 
Principe : Nous determinons les matrices de variations absolues Ia et relatives Ir de 
l'intensite I(t) par rapport a l'image de reference I0. Cette derniere est constituee par 
la moyenne des images acquises pendant la periode de repos de chaque bloc. Ir et Ia 
s'ecrivent respectivement: 
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Les variations absolues d'intensite permettent de determiner directement les variations 
en absorbance d'apres la loi de Beer Lambert (2.6). La construction de la matrice des 
variations relatives de flux necessite une etape supplemental qui vise a transformer les 
images brutes en images de vitesse. Une fois ces images obtenues, on peut evaluer la 
variation relative en vitesse, definie par : 
ur = ^ ^ (4.2) 
Nous appliquons ensuite un moyennage successif par blocs de ces matrices afin d'obtenir 
h{t), Ia(t) et vr(t). Dans la suite, seule la notation I(t) sera conservee. Cette technique 
d'estimation repose sur le fait que la stimulation, la reponse et les variations en absor-
bance et en vitesse consecutives interviennent de maniere periodique et attendue alors 
que les variations dues aux bruits arrivent de maniere aleatoire et sont done decorrelees 
avec les stimulus. On suppose de plus que le signal recherche I(t) est stationnaire de 
bloc en bloc et qu'il n'est done pas affecte par le moyennage, mais aussi que les bruits 
sont additifs et de moyenne nulle. Alors, le signal observe au bloc n pour un temps apres 
stimulation t, s'ecrit n fonction du signal / et du bruit b : I(n, t) — I(t) + b(nT + t),et 
l'estime par moyennage du signal recherche I(t) : 
j1*) = 7 r E ' ( M ) (4-3) 
i V n=0 
En developpant l'expression du signal dans 1'equation precedente et en utilisant la pro-
priete de stationnarite de I(t), on obtient: 
i N-l 
I(t) = I(t) + -52b{nT + t) (4.4) 
i V n=0 
En moyennant le signal sur un nombre de blocs N suffisant, la composante de bruit tend 
a s'annuler au profit de la reponse et dans le cas ideal ou on dispose d'un nombre infini 
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de blocs, le signal estime correspond exactement a la reponse. 
Supposons maintenant que le signal sur un bloc est une variable aleatoire suivant une loi 
de Poisson sur n. Alors, l'ecart type est egal a la racine carree de sa moyenne a = Jl(t). 
Or, la somme de N variables aleatoires independantes suivant une loi de Poisson suit 
egalement une loi de Poisson de moyenne I(t)N = NI(t) et d'ecart type aN = JNI(t). 
Le rapport signal sur bruit est alors egal a : 
SNR N 
I(t) N 
Â  x I(t) 
NI(t) 
TVx SNB, 
et est augmente d'un facteur ViV apres N moyennages. 
Le nombre de moyennages est limite par la duree de 1'acquisition et par la taille des 
donnees que nous pouvons sauvegarder. Les acquisitions durent neuf minutes et 27 blocs 
sont enregistres pendant cette duree, ce qui conduit a une augmentation theorique du 
SNR d'un facteur 5.2 
Nous pouvons remettre en question les hypotheses formulees auparavant, a savoir que 
premierement, il arrive que les rythmes physiologiques de l'animal se synchronisent 
avec la stimulation et que dans ce cas l'hypothese de decorrelation ne tient plus, et 
que deuxiemement, la reponse hemodynamique n'est pas tout a fait constante, les pa-
rametres physiologiques (C02 et rythme cardiaque) n'etant pas strictement stables pen-
dant la duree de 1'experience, notamment a cause du niveau variable d'anesthesie. Sur-
tout, l'hypothese que le signal pour un temps t fixe I(t) suive une loi de Poisson est tres 
peu vraisemblable vu le nombre limite de moyennages consideres. 
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Programmation : Sous Matlab, le signal de synchronisation, enregistre dans un fichier 
texte, est analyse afin d'obtenir le temps de chaque stimulation. Le fichier Frame.txt 
associe a chaque image son numero, la couleur de l'eclairage utilise lors de l'acquisi-
tion, et le temps auquel elle est acquise. Pour chaque stimulation, nous selectionnons les 
numeros des images qui ont ete acquises pendant les trois secondes precedentes et ceux 
de celles prises pendant les 17 secondes suivantes. Les images sont ensuite lues grace a 
ce numero et a la couleur de l'eclairage utilise. L'image de baseline est construite, puis 
on ajoute a la matrice les variations par rapport a ce baseline des images selectionnees 
en fonction de leur temps d'acquisition relatif a la derniere stimulation. Dans le cas ou 
la kieme image n'a pas ete correctement acquise, ou dans celui ou la variation par rap-
port au baseline, moyennee sur l'ensemble des points de l'image, est trop importante par 
rapport a celle attendue (> 5%), l'image n'est pas prise en compte et est remplacee par 
l'image de secours. Cette derniere consiste a la derniere image acquise (k-1, k-2, etc..) 
qui satisfasse aux deux criteres enonces ci-dessus. Dans le cas ou la premiere image du 
bloc n'y repond pas, on considere l'image de baseline comme image de secours. Cette 
technique de rejet d'image permet de supprimer les problemes ponctuels de l'acquisi-
tion et d'eviter qu'une erreur sur une seule image ne vienne perturber le resultat de l'en-
semble du moyennage. La moyenne obtenue est filtree spatialemment par un filtre passe 
bas gaussien de taille 10 et d'ecart type 2 pour diminuer l'influence du bruit de la camera. 
4.2.2 Deuxieme etape : traitement des matrices des variations 
Les traitements decrits dans cette partie sont appliques aux matrice d'absorbance A A ou 
de vitesse ^ ^ . 
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4.2.2.1 Methode simple par filtrage 
La premiere analyse est l'affichage de 1'evolution spatiotemporelle de la matrice des va-
riations. Elle permet de situer approximativement la zone d'activation et de choisir la 
region d'interet (ROI) qui sera utilisee a la fois pour determiner les caracteristiques tem-
porelles et spatiales de la reponse. La ROI est selectionnee manuellement sur 1'image 
anatomique et correspond a la zone non veineuse ou les changements sont les plus im-
portants. 
4.2.2.1.1 Caracteristiques temporelles La premiere estimation du decours tempo-
rel est calculee en moyennant les evolutions temporelles des points de la ROI. Ce signal 
est cependant encore bruite, notamment a cause des oscillations provoquees par la respi-
ration comme le montre son spectre de Fourier. Nous avons utilise un filtre passe bas de 
Chebyshev d'ordre 2 (fonction matlab chebyl) dont la frequence de coupure est choisie 
inferieure a la frequence de respiration (typiquement fc = 0.3 Hz). Le choix du filtre de 
Chebyshev par rapport a d'autres nitres utilises se base sur une tres bonne selectivite de 
la frequence (par rapport aux filtres de Butterworth notamment), meme si la reponse en 
frequence peut presenter des oscillations dans la bande passante. 
4.2.2.1.2 Caracteristiques spatiales Le signal hemodynamique est un phenomene 
physiologique caracterise a la fois par son evolution temporelle et par sa localisation 
spatiale. Cette derniere est obtenue par les methodes suivantes : 
- 1. Par simple seuillage des variations : nous construisons un masque en associant la 
valeur 1 aux pixels dont la valeur est superieure ou egale a une demi fois le maximum 
du decours temporel estime dans la ROI, et la valeur 0 aux autres. La carte temporelle 
peut de plus etre calculee en associant a chaque pixel le temps pour lequel sa variation 
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est maximale. Cette technique ne garantit neanmoins pas que les points inclus dans la 
zone d'activation suivent un decours temporel dont la forme correspond a une reponse 
hemodynamique. 
- 2. La deuxieme methode consiste a construire la carte de correlation temporelle. A 
chaque point de l'image, nous calculons grace a la fonction Matlab corrcoeff le coeffi-
cient de correlation C^ entre le decours temporel moyen de la ROI, AAROi, et le decours 
en ce point, AAtj. C^ est defini par le rapport entre la covariance des deux vecteurs et 
du produit de leur ecarts types : 
^ = cov{AROI,Al3) (4_5) 
Cij est compris entre -1 et 1 et mesure la linearite de la relation entre les deux vec-
teurs AROi et Aij. Ainsi, les deux bornes sont atteintes lorsque les deux vecteurs sont 
lineairement lies par un coefficient respectivement negatif et positif. Dans le cas ou ils 
sont independants, le coefficient est nul. La carte de correlation represente done la res-
semblance de 1'evolution temporelle en chaque point avec le decours suppose de l'acti-
vation. 
- 3. La derniere methode ne tient cependant pas compte de 1'evolution temporelle du si-
gnal. En deux points differents de l'image, la reponse peut etre decalee temporellement. 
N'etant pas une operation lineaire, le decalage ne sera pas pris en compte par le calcul 
de la carte de correlation. II s'agit done de construire une mesure de la ressemblance 
entre AROi et A^ qui soit egalement efficace si les deux signaux sont decales dans le 
temps. La correlation croisee TXY entre deux signaux X et Y, calculee a l'aide de la 
fonction xcorr de Matlab, repond a cette problematique. Elle correspond en effet a un 
estimateur au sens de maximum de vraisemblance de la solution comme il est precise 
dans Goussard (2007). Elle est definie dans le cas discret par : 
YXY{k) = E[X{n + k)Y(n)] (4.6) 
(a) Signaux X en rouge et Y decale de t0 = 4 en bleu (b) Correlation croisee de X et Y 
FIG. 4.2 Calcul de la correlation croisee pour retrouver le decalage temporel entre X et 
Y. 
qui est fonction du temps relatif k entre les deux signaux. TXY est maximale lorsque la 
ressemblance entre le signal X retarde et le signal Y original est egalement maximale. 
Le maximum de TXY renseigne alors a la fois sur la ressemblance entre X et Y et sur 
l'avance ou le retard temporel de X par rapport a Y. Prenons l'exemple de deux signaux : 
X et Y = X(t-t0) en retard de t0 sur Y. Comme le montre la figure 4.2, la correlation 
croisee de ces deux signaux permet de mesurer le decalage temporel et done de retrou-
ver t0 qui est donne par l'indice du maximum de TXY- Un retard de Y par rapport a X se 
traduit par une valeur negative de tmax, defini par le temps du maximum de TXY-
Pour appliquer cette methode a un probleme 2D, nous calculons en chaque point (i, 
j) la correlation croisee TYxi:jQO entre le signal X^ enregistre a ce point et un signal 
de reference Y, puis determinons les caracteristiques de son maximum. Nous obtenons 
alors deux cartes : une carte des valeurs maximales qui renseigne sur la ressemblance 
avec la reponse supposee et une carte des decalages temporels. Afficher ces deux infor-
mations sur la meme image, en codant la premiere par Fintensite et la deuxieme par un 
ensemble de 256 couleurs, permet de mieux interpreter les resultats obtenus. Pour tester 
cette methode, quatre signaux sont considered : le signal X deja utilise, le signal Yl en 
retard de 4 par rapport a X, le signal Y2 en retard de 19 et le signal F3 qui est aleatoire. 
Une matrice test est alors creee en repartissant ces quatre signaux. dans 1'image (X de 1 
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15 20 25 30 
(a) Image des 
indices des maxi-
mums de r 
(b) Coupe correspondantes (c) Images de res-
semblance avec X 
FIG. 4.3 Calcul de la correlation croisee pour retrouver le decalage temporel au sein 
d'une image. 
a 10 pixels, Yl de 11 a 15 pixels, Y2 de 15 a 25, et Y3 de 25 a 30). Le resultat du calcul 
de l'image des maximums est affiche a la figure 4.3 et montre qu'il est possible dans le 
cas parfait de retrouver la dynamique temporelle dans l'image. 
4.2.2.2 Methodes d' estimation de sources 
Le but de l'application de ces methodes est toujours de determiner 1'evolution tempo-
relle ainsi que la surface caracteristique de la reponse. Elles ont ete utilisees plus parti-
culierement lors des premieres experiences pour lesquelles le signal etait plus difficile-
ment exploitable de maniere directe. 
Nous construisons un ensemble de variables aleatoires et un ensemble associe d'observa-
tions : une variable aleatoire est definie par la valeur de la variation de Pabsorbance pour 
un temps t donne soit AA(t), dont une observation, notee dans la suite (xi)i<n, est cette 
variation en un point de l'image. A chaque variable aleatoire est done associe un nombre 
d'observations egal au nombre de points selectionnes. Cette selection est aleatoire afin 
de limiter la taille des donnees a traiter et le temps de calcul. 
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Le principe de la methode d'estimation de sources est de supposer que les vecteurs obser-
vations (xi)i<n sont des combinaisons lineaires de n autres vecteurs, les vecteurs sources 
{si)i<n q u e n o u s souhaitons determiner. 
Vz < n,Xi = ansi + ai2s2 + ... + ainsn (4.7) 
Notons A la matrice de melange constitute par les coefficients a^, X et S les matrices 
dont les colonnes respectives sont les vecteurs observations et les vecteurs sources, puis 
ecrivons le probleme sous sa forme matricielle : X = A S. Nous souhaitons alors trou-
ver a la fois A et S. Pour cela, deux methodes classiques d'analyse multivariee sont 
utilisees : la decomposition en composantes principales (ACP) et la decomposition 
en composantes independantes (ACI) qui different par les proprietes supposees des 
sources. 
4.2.2.2.1 Analyse en composantes principales Dans le cas de l'analyse en compo-
santes principales, le choix de la matrice vise a maximiser la decorrelation des sources, 
les composantes principales, qui sont notees dans ce paragraphe {U\, U2,—, Un). La des-
cription du principe de l'analyse en composantes principales est tiree de Flury (1988). 
Elles verifient chacune : 
Ui = a'X (4.8) 
tel que la variance de U soit aussi grande que possible et que ||a|| = aa' = 1. Cette 
contrainte sur a vise a definir le probleme (4.8) en ne considerant pour U* que des com-
binaisons lineaires normees des vecteurs observations. 
La variance de Ui, que nous cherchons a maximiser, s'exprime par : Var(U,) = Var(a'X) 
= a'* a, avec ^ la matrice de covariance de X, definie par $ = E[XX']. La matrice de 
covariance * est une matrice reelle symetrique et il existe done, d'apres le theoreme de 
decomposition spectrale, une matrice orthonormale B et une matrice diagonale A qui 
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verifient $ = BA B' et B'^/B = A. L'ensemble des coefficients diagonaux de A sont 
notes (\i)i<n et sont classes dans l'ordre croissant: Ai < A2 <...< An. B etant une ma-
trice orthonormale, ses vecteurs colonnes (bl5 b2, ..., bn) forment une base de l'espace 
3?" et constituent les vecteurs propres de ^ , associes aux valeurs propres (Aj)j<n. En 
notant (ay, ..., an) les coordonnees de a dans cette nouvelle base, 
a = «i6i 4- a2b2 + •••oinbn = ba (4.9) 















A J X > * 
Ai (4.10) 
Ainsi, la contrainte aa' = YJj=\ £*|=1 garantit que la variance est bornee par Ai. Cette 
borne est atteinte lorsque a.i - 1 et que Vj 7̂  1, a,- - 0, soit pour a = b\. La premiere 
composante principale est done : 
U1 = b'1X (4.11) 
Le calcul des autres composantes principales est soumis a la fois a la maximisation de 
leur variance propre et a la decorrelation avec les composantes deja determinees. Pour le 
calcul de la k ieme composante Uk, nous voulons done trouver a qui maximise a'^i'a sous 
la condition aa' - 1, tout en s'assurant de plus que (Vj < k, Corr(Ufc, U,) = 0), e'est a 
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dire que : Vj < k, a'tyflj = 0. Or, comme Vj < k, f3j est un vecteur propre de \P, 
Vj<k,^l3j = Xj(3j (4.12) 
et par consequent Vj < k,a'f3j = 0, c'est a dire que a est orthogonal aux vecteurs 
(Pj)j<k e t 1 u e done Vj < k, aj = 0. La variance de U^ est alors egale a : 
var(U) = var(a'X) 
n 






var{Uk) < Xk (4.13) 
De meme que pour le calcul de la premiere composante, la variance atteint son maximum 
lorsque a = b^. La kieme composante principale est done : 
Uk = b'kX (4.14) 
La base de l'espace des composantes principales est formee par les colonnes de B, ma-
trice de passage entre la matrice de correlation de X et la matrice diagonale correspon-
dante. Les vecteurs Uk forment eux les composantes principales de X et constituent les 
sources que nous voulions estimer. La decomposition en composantes principales uti-
lise la fonction Matlab princomp qui retourne les vecteurs de base bk, les composantes 
principales Uk et les valeurs propres de la matrice de covariance de X. 
4.2.2.2.2 Analyse en composantes independantes Le but de 1' ACI est de maximiser 
l'independance des vecteurs sources et non plus leur simple decorrelation. Cette nouvelle 
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hypothese est plus forte puisque la decorrelation est une condition necessaire mais non 
suffisante a l'independance. Mathematiquement et d'apres Cardoso (2002), la formula-
tion du probleme de maximisation de l'independance des sources consiste a trouver la 
matrice de separation W telle que : 
W = min^(A~1X) (4.15) 
avec ^(Y) une mesure de la dependance des coordonnees d'un vecteur aleatoire Y . Cela 
garantit, si une solution existe, que les vecteurs y = w'X : 
yx(t) = WUXi{t) + WX2X2{t) + ... + WinXn(t) 
y2(t) = W2lX1(t) + W22X2{t) + ... + W2nXn(t) 
Vn{t) = WnlX1(t) + Wn2X2(t) + ...+ (t) (4.16) 
soient les plus independants possible. On obtient alors que : 
Y{t) = WX{t) = WAS(t) = ZS{t) (4.17) 
L'algorithme utilise (FastICA), developpe sous Matlab par l'un des laboratoires (CIS) 
du Departement d'informatique de l'Universite Technologique d'Helsinki en Finlande, 
est decrit dans les articles Hyvarinen and Oja (1997); Hyvarinen (1999) et est dispo-
nible a l'adresse http ://www.cis.hut.fi/projects/ica/fastica/. L'information mutuelle sert 
de mesure de dependance et est minimisee par un algorithme de point fixe qui ne sera 
pas detaille dans ce travail. II se limite a expliquer la mesure utilisee par les auteurs. 
L'entropie d'une variable aleatoire Y represente la quantite d'information acquise par 
son observation. Elle est definie a partir de sa fonction de repartition /(y) = P(Y=y) 
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selon : 
H(y) = -jHy)Hf(y))dy (4.18) 
Or, l'entropie d'une variable aleatoire gaussienne est maximale parmi toutes les autres 
variables aleatoires de variance egale. Ainsi, l'entropie peut servir de mesure du ca-
ractere non gaussien de sa distribution. Nous allons maintenant relier la notion de non 
gaussianite avec le concept d'independance. D'apres le theoreme central limite, la somme 
de n variables aleatoires independantes converge vers une gaussienne lorsque n tend 
vers l'infini. La somme de deux variables aleatoires a une distribution intuitivement plus 
proche d'une loi gaussienne que n'importe laquelle des variables aleatoires originales. Le 
signal yj etant une combinaison lineaire des (si(t))i<n d'apres (4.17), sa ressemblance 
avec une gaussienne est minimale s'il est egal a l'une des composantes independantes. 
En effet, s'il n'etait pas egal a l'un des (si(t))i<n, il pourrait s'exprimer comme une 
combinaison lineaire des (si(t))i<n, puisque ces derniers forment une base de l'espace, 
et ressemblerait davantage a une gaussienne. 
La fonction suivante definit une mesure de ressemblance gaussienne nulle pour une va-
riable aleatoire gaussienne et positive autrement, et peut done servir de mesure d'indepen-
dance : plus une variable aleatoire est independante des autres variables, plus cette me-
sure est grande. Elle est appelee negentropie : 
J(Vi) = H(ygauss) - H(yi) (4.19) 
avec ygauss u n e variable aleatoire gaussienne ayant la meme variance que v*. Cette ex-
pression est approchee par: 
J{Vi) « c[E{G{yi)) - E{G{v))f (4.20) 
Avec c une constante, E la moyenne de la variable aleatoire, G une fonction non qua-
dratique appelee fonction de contraste, et v une variable aleatoire gaussienne norma-
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Usee. Pour estimer une composante independante, l'algorithme FastICA maximise la 
negentropie du vecteur w'X. 
4.2.2.2.3 Projection des composantes Les composantes obtenues sont separees se-
lon qu'elles semblent appartenir au signal recherche ou a d'autres fluctuations physiolo-
giques. 
Dans le premier cas, le decours temporel estime correspond directement a la composante 
et la carte d'activation a la projection de la matrice des variations sur le vecteur de base 
Ci correspondant: 
Pi = (X,ci)ci (4.21) 
Dans le second cas, on cherche a supprimer l'influence des composantes indesirables. 
Dans la base des (cj)j<n, le decours temporel en n'importe quel point (i, j) de l'image 
s'ecrit: 
V(i,j),X(i,j) = Pi{i,j) x ci + P2(i,j) x c2 + ... + Pn(i,j)cn (4.22) 
et supprimer la keme composante permet d'estimer la matrice d'absorbance debruitee X : 
V(z,j),X(iTj) = X(i,j) - Pk(i,j) x ck (4.23) 
4.3 Analyse des donnees en stimulation continue 
4.3.1 Principe 
Le protocole de stimulation continue a ete explique a la partie 3.4. Son but est de per-
mettre de visualiser la reponse dans le domaine de Fourier en isolant les evenements qui 
apparaissent a la meme frequence que la stimulation. Chacune d'elle est suivie par une 
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augmentation de l'absorbance et une diminution de l'intensite qui devrait intervenir par 
consequent de maniere egalement periodique, suivant la meme periode que la stimula-
tion. En chaque point de l'image, nous calculons la transformee de Fourier discrete de 
revolution temporelle de l'intensite sur 15 minutes qui s'ecrit en chaque point (x, y) en 
fonction de u>^ = e" 







Le signal enregistre est issu a la fois de la reponse hemodynamique hrf(t) repetee toutes 
les Ts = 6.4 s, a laquelle s'ajoute le bruit physiologique de respiration et de battement 
cardiaque b r et bc intervenant a des periodes respectives Tr et Tc, ainsi que le bruit de la 
camera suppose blanc : b c a m . Nous obtenons done le signal: 
+oo +oo 
S(t) = hrf(t) * Y, S(t-nTs) + bc* £ 6(t-nTc)... 
n= — oc n——oo 
+oo 
... + br* Yl 5(t-nTr) + b 
cam 
n=—oo 
De plus, la duree de l'acquisition etant limitee a Tacq = 15 min, le signal precedant est 
multiplie par un rectangle de largeur Tacq. La transformee de Fourier du signal enregistre, 
en omettant les constantes multiplicatives consecutives, est: 
+oo +oo 
TFs(u) = [TFhrf(u) x Y S(u-¥) + bcx Y S(u --)... 
n=—oo s n=—oo c 
+°° n Tac 
... + br x Y $(v ~ y) + bCam] * sinc{7rv-Y-) 
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4.3.2 Spectre de Fourier 
Comme la frequence d'acquisition de la camera est inferieure a la frequence des bat-
tements cardiaques, le pic correspondant ne sera pas visible sur le spectre. De plus, le 
spectre de Fourier est calcule en moyennant les densites spectrales de puissance sur une 
region particuliere de la moelle afin de limiter le bruit de la camera. Enfin, comme la 
duree de l'acquisition est grande en comparaison de la frequence d'acquisition, la lar-
geur de la gaussienne est suffisamment petite pour ne pas avoir besoin de la prendre en 
compte. Ainsi, le spectre de Fourier represente : 
+00 +00 
TFs(u) = TFhrf(u) x J2 6(v--) + brX Z 8{v - - ) 
n=-oo J s n=-oo *r 
Ainsi, le signal sera principalement constitue de la transformee de Fourier de la reponse 
hemodynamique echantillonnee a la frequence de stimulation et de celle de la respiration 
echantillonnee a la frequence de la respiration. 
4.3.3 Images de phase et d'amplitude 
Dans le domaine de Fourier, la phase est reliee a l'information temporelle puisque plus 
la phase en un point est faible, plus le phenomene en ce point intervient en avance. Ainsi, 
si un evenement se produit to avant t, la transformee de Fourier devient: 
TF(JX i y) t_ t 0 = TF(IXtV)t x e~
a^ = \TF{Ix,y)t\ x e'W(^(/x,s)«)-2^o/) ( 4 - 2 6 ) 
et la p h a s e est d iminuee de 27rt(). L ' a m p l i t u d e rense igne sur 1 'appartenance d ' u n point a 
la zone d'activation : si 1'amplitude a la frequence de stimulation en un point est signi-
ficativement differente de zero, cela signifie que la valeur de l'intensite reflechie en ce 
point est modifiee de maniere synchrone avec la stimulation. En outre, plus la variation 
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est elevee, plus 1'amplitude sera importante. 
Les images de phase et d'amplitude sont alors determinees pour la frequence de stimu-
lation. En combinant les deux images, comme nous l'avons deja explique pour les cartes 
de correlation croisee, cette technique permet de determiner les zones d'activation ainsi 
que les occurrences temporelles de l'activation en chaque point. 
Resume : Nous disposons ainsi de plusieurs methodes d'analyse qui peuvent s'appliquer 
aussi bien aux donnees d'imagerie optique que d'imagerie par speckle, et permettent 
soit de faire ressortir le signal recherche par rapport au bruit, soit d'identifier les ca-
racteristiques spatiales et temporelles des variations. Les resultats de ces techniques se-
ront enonces dans la prochaine partie. Elle decrira egalement dans un premier temps les 
tests qui nous ont permis de valider le fonctionnement de notre systeme. 
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CHAPITRE 5 
VALIDATION DU SYSTEME ET RESULTATS INITIAUX 
Le systeme et les procedures d'analyse de donnees decrits precedemment ont ete entiere-
ment congues dans le cadre de ce travail. Avant de lancer des mesures in vivo, il importait 
de valider son bon fonctionnement et la validite de l'approche d'analyse proposee a 
la fois en imagerie optique et en imagerie par speckle. Ce chapitre presente les tests 
effectues. 
5.1 Validation du systeme 
5.1.1 Test du systeme d'imagerie optique 
Nous avons teste la capacite du systeme d'imagerie optique a enregistrer des variations 
d'intensite de tres faible amplitude. Cette etape de validation, deja utilisee et decrite 
dans Grinvald et al. (1999), est necessaire avant d'entamer les experiences animales. Les 
variations en intensite seront produites par l'illumination d'une diode (1) dont la puis-
sance est reglee de telle maniere que le maximum de la plage dynamique de la camera 
soit utilise lorsqu'elle est directement observee. Un attenuateur optique (1/100) est place 
devant cette diode (1), puis l'ensemble est eclaire par la diode (2) que nous souhaitons 
tester, a nouveau de telle maniere que l'ensemble de la plage de la camera soit utilise. 
Ainsi, dans le cas ou la diode (1) situee sous l'attenuateur est allumee, nous enregistrons 
une difference d'intensite de 0.01 par rapport au cas ou elle est eteinte. Cette difference 
correspond a l'ordre de grandeur des signaux que nous nous attendons a imager. La 
figure 5.1 montre les resultats obtenus. Meme si le simple affichage des variations rela-
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(a) (b) (c) 
FIG. 5.1 Test du systeme d'imagerie optique. (a) Images de la diode sans attenuateur 
optique. (b) Carte des variations enregistrees. (c) Resultat obtenu apres traitement mor-
phologique. 
tives ne permet pas de retrouver exactement la position de diodes, un simple seuillage 
suivi d'une operation d'ouverture inverse morphologique, qui permet de selectionner les 
regions dont les pixels sont ecartes d'un espace inferieur a la taille de 1'element structu-
rant, y suffit. 
Cette validation du systeme ne permet cependant pas de tenir compte des bruits phy-
siologiques qui, de part les observations faites au fur et a mesure des experiences, sont 
les principaux facteurs limitant ce type d'imagerie. Seule une etude animale validera 
definitivement l'utilisation de notre systeme. 
5.1.2 Test du systeme d'imagerie par analyse du speckle 
Le principe de l'imagerie par speckle a ete valide par trois experiences : une experience 
in vitro et deux experiences in vivo. 
Validation in vitro : Nous faisons circuler un melange de sang et de produit anticoa-
gulant dans un catheter de diametre interne egal a 0.58 mm. La vitesse est generee par 
un pousse seringue electrique. Nous avons effectue deux acquisitions, la premiere pour 
une vitesse nulle et la seconde pour une vitesse de 1 mm.s-1, afin de verifier que l'ima-
gerie par speckle permet de distinguer ces deux etats. Nous pouvons deja remarquer 
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(b) (c) (d) 
FIG. 5.2 (a) Photo du catheter sous lumiere blanche, (b) Images brutes de speckle pour 
un riot nul ou egal a 1 mm.s-1. (b) et (c) Cartes des vitesses correspondantes obtenues a 
partir du calcul du contraste spatial (c) ou du contraste temporel (d). 
sur les images brutes que le flou est moins important dans le tuyau lorsque le flot est 
nul (Figure 5.2(b)). Cette observation est confirmee par la determination des cartes des 
vitesses, calculees a partir du contraste spatial (Figure 5.2(c)) et du contraste temporel 
(Figure 5.2(d)), puis affichees dans les deux situations avec la meme echelle de cou-
leur. L'augmentation de vitesse dans le tuyau est clairement identifiee, ce qui permet 
de valider cette premiere etape. L'inverse du temps de correlation dans le tuyau, evalue 
approximativement a 5 x 104 s_1, permet de d6terminer une valeur de la Constance a 
caracteristique a partir de la longueur d'onde du laser utilise (780 nm) et de la vitesse 
moyenne supposee des particules (1 mm.s-1). Elle est du meme ordre de grandeur que 
celle donnee dans Richards and Briers (1997). 
1 
rcuk0 
5.104 x 780.10"9 







(a) (b) (c) 
FIG. 5.3 Images de contraste spatial (5x5) avant (a) et apres (b) grattage du dos de la 
main, (c) Carte des variations relatives. 
Validation in vivo : Son principe s'inspire de l'article de Briers (2007) et vise a verifier 
la possibilite de mesurer les variations de la vitesse sanguine au sein de la microvascu-
lature subcutanee. Son principe est simple : gratter le dos de la main cree une inflamma-
tion locale, done une augmentation du debit sanguin que nous souhaitons localiser. En 
presentant a la figure 5.3 les cartes de contraste spatial moyennees et obtenues a partir 
de deux series de cinq images prises respectivement avant (a) et apres (b) le grattage, 
permettent d'identifier la zone dans laquelle le contraste a diminue et la vitesse san-
guine a augmente. Cette experience nous a done permis de valider 1'utilisation in vivo de 
l'imagerie par speckle pour determiner un changement local de la velocite sanguine. On 
peut egalement souligner le fait que ces changements sont intervenus sous la surface de 
la peau et qu'ils peuvent par consequent etre detectes malgre l'attenuation relative a la 
propagation dans les tissus. 
Segmentation des vaisseaux : La moelle epiniere a ete eclairee par le laser, puis une 
serie d'images a ete acquise par la camera CCD. La figure 5.4 presente la carte de 
contraste spatial et la carte des vitesses calculees a partir de l'une de ces images, et 
permet de distinguer clairement la veine centrale dans laquelle la vitesse sanguine est 
la plus elevee. De plus, la figure 5.5(a) met en evidence la precision atteinte par les 
cartes de contraste temporel construites a partir de dix images brutes. On note sur les 
figures 5.5(b) et 5.5(c) l'importance d'utiliser un echantillonnage non lineaire du temps 
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FIG. 5.4 (a) Image de speckle resultante de 1'illumination de la moelle par un laser, (b) 
Image de contraste spatial calculee pour une fenetre de 5 x 5 pixels, (c) Image de vitesses 
construite par inversion de la relation entre le contraste et la vitesse selon l'equation 
(2.14). 
de correlation du speckle pour calculer les cartes de vitesses afin de conserver une bonne 
resolution des vitesses elevees. La figure 5.5(d) montre que la segmentation de la veine 
centrale spinale, obtenue par seuillage de la vitesse, concorde presque parfaitement avec 
l'anatomie de la moelle. 
5.2 Etude preliminaire 
Le but de cette etude preliminaire est d'explorer l'espace des parametres de stimulation 
et de detection afin de determiner les parametres optimaux pour les etudes subsequentes. 
L'approche initialement adoptee est done moins structured. Les parametres d'acquisition 
ont ete modifies au fur et a mesure des experiences afin d'explorer l'ensemble des pa-
rametres. 
Un total de douze experiences a ete initialement mene entre aout et decembre 2007. 
Les experiences pendant lesquelles le rat est mort prematurement n'ont pas ete prises 
en compte. Le tableau presente en annexe I resume ces experiences. Sur les douze 
71 
(a) (b) (c) (d) 
FIG. 5.5 (a) Image de contraste temporel construite a partir de dix images brutes, (b) 
Image de vitesse calculee avec un echantillonnage lineaire du contraste lors de 1'inver-
sion de 1'equation (2.14). (c) Meme image calculee avec un echantillonnage logarith-
mique. (d) Resultat de la segmentation superpose a 1'image anatomique de la moelle 
epiniere. 
rats utilises, cinq Font ete pour le nerf tibial, trois pour le nerf peroneal, trois pour le 
nerf median, six pour le nerf sciatique et cinq pour les voies descendantes de la moelle 
epiniere. Un rat a pu servir a l'etude de plusieurs stimulations. Les deux protocoles (bloc 
et continu) ainsi que les deux analyses associees ont ete utilises. En presentant certains 
des resultats obtenus, nous montrerons tout d'abord la possibilite d'imager la reponse 
hemodynamique dans la moelle. Ensuite, en analysant Fensemble des experiences reali-
sees, nous etablirons les parametres a utiliser arm de garantir le meilleur "rendement" 
des resultats. 
5.2.1 Exemple de resultats 
5.2.1.1 Stimulation par blocs 
L'exemple presente dans ce paragraphe est issu de l'experience R7E3, pour laquelle 
nous avons applique une stimulation par blocs de 0.09 mA. Le rat est anesthesie grace 
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au melange Ketamine/Xylazine. Le decours temporel des variations relatives d'intensite 
illustre a la figure 5.7 montre que la variation maximale est de 10~6, ce qui confirme 
la faible amplitude des changements d'intensite. L'allure generate de 1'evolution de la 
reflectance correspond a 1'evolution attendue de la concentration en deoxyhemoglobine 
(HbR), notamment le deuxieme pic a cinq secondes qui est relie au flush sanguin dont 
l'origine physiologique a ete decrite a la partie 1.1.1.2. Le premier pic negatif est ce-
pendant plus problematique et correspond davantage a un artefact relie a la stimulation 
electrique qu'a une diminution reelle de la concentration associee a V initial dip. 
Identification du flush sanguin Le flush sanguin entratne la diminution de la concen-
tration en HbR et par consequent 1'augmentation de la reflectance definie par ^ j ^ . L'affi-
chage des evolutions spatio-temporelles des variations a la figure 5.8 permet tout d'abord 
de verifier la propriete d'ipsilateralite de l'activation neuronale, puis de remarquer que 
les variations de concentration sont maximales au niveau des veines laterales situees a 
proximite de la zone d'activation, et au niveau de la veine centrale. Cela s'explique par le 
fait que les veines drainent le sang depuis la zone activee et integrent done les variations 
de l'ensemble de la zone. En consequence, meme si la veine centrale ne reflete pas di-
rectement la reponse hemodynamique, on peut supposer que 1'etude de son decours tem-
porel (Figure 5.6) permet egalement de quantifier la reponse. Ce decours est neanmoins 
deforme par rapport a celui evalue dans la ROI. La comparaison du spectre de Fourier 
du decours dans la veine avec celui dans la ROI montre que la reponse veinale est plus 
sensible a la respiration, caracterisee par une frequence de 1.33 Hz (correspondant a un 
rythme respiratoire de 80 battements par minute) et dont la deuxieme composante est 
visible a 2.66 Hz. Le pic de la reponse veinale arrive a 7 s, contre 5 s pour la reponse 
dans la ROI. Ce retard de 2 s entre les deux variations maximales peut etre interprete 
comme le temps de propagation du changement de concentration sanguine entre la zone 
d'activation et la veine. La carte de correlation croisee illustre ces differences pour l'en-
semble de l'image (Figure 5.9(a)). Les changements de concentrations affectent tout 
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Bruit d* respiration 
* 1.33Hz 
(a) (b) (c) 
FIG. 5.6 Decours temporel nitre de la reflectance ^-^ (a) moyennee sur une zone 
selectionnee dans la veine centrale (b). (c) represente la FFT de ces variations. 
W^JIfW^Wvw-vvJ 
FlG. 5.7 Decours temporel filtre de la reflectance ^J^1 (a) moyennee sur une zone laterale 
(b) de la moelle correspondant a une activation, (c) represente la FFT de la reponse 
hemodynamique estimee. 
d'abord la region activee coloree en rose, puis les veines laterales en bleu, puis gagnent 
progressivement la veine spinale centrale avant d'etre expulses environ quatre secondes 
apres le debut de F activation. Cette distribution temporelle, ponderee par la force de la 
reponse, permet done d'identifier la zone d'activation en rose et en bleu. La localisation 
de la region est de plus confirmee par le calcul de la carte de correlation (Figure 5.9(b)) 
determinee a partir du d6cours temporel presente a la figure 5.7. 
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FIG. 5.8 Evolution spatio-temporelle de la reflectance ^-j^ pour des valeurs superieures 
a 106 et pour un temps post stimulus compris entre 0 et 14 s. 
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(a) (b) 
FIG. 5.9 (a) Carte de correlation croisee dont la couleur code l'echelle temporelle, et 
l'intensite le maximum de la correlation croisee entre le decours de la figure 5.7 et le 
decours temporel en chaque point, (b) Carte des coefficients de correlation simple entre 
ce meme decours et le decours temporel en chaque point. 
Artefact de stimulation ou initial dip ? Ce point est essentiel puisque ces deux evene-
ments interviennent dans la meme fenetre temporelle. 
Le premier indice sur lequel nous pouvons nous baser pour repondre a cette question 
est la localisation spatiale de la diminution de la reflectance. Alors que V initial dip est 
spatialement limite a une region correspondant a la zone d'activation identifiee grace au 
flush sanguin, l'artefact de stimulation affecte l'ensemble de la moelle. II est neanmoins 
principalement visible sur la veine centrale etant donne la difference de contraste avec 
la surface blanche. La figure 5.10(c) illustre les zones dont les variations par rapport au 
baseline entre 0 et 1 s sont les plus importantes, et montre que le pic enregistre entre 
0 et 1 s est dti a un artefact de stimulation plutot qu'a la presence d'un initial dip. Le 
second indice est le temps d'arrivee de V initial dip, puisque si le maximum des varia-
tions arrive apres la premiere seconde, il ne peut pas s'agir d'un artefact. L'analyse du 
decours filtre ne permet pas de distinguer la reponse hemodynamique de l'artefact de 
stimulation (Figure 5.10(a)). En effet, malgre son efficacite a supprimer presque totale-
ment le bruit physiologique, il est inefficace dans ce cas puisqu'il s'agit d'un evenement 
ponctuel et non periodique. Cependant, les techniques d'isolation de sources, decrites 
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(a) (b) (c) 
FIG. 5.10 (a) Decours brut des variations de reflectance dans la ROI. (b) Meme decours 
apres filtrage de Chebishev. (c) Localisation spatiale du pic initial. Les variations 
inferieures a -4.10-7 sont affichees en superposition de l'image anatomique. 
au paragraphe 4.2.2.2, permettent d'isoler 1'artefact plus efficacement. La figure 5.11 
expose les resultats obtenus par 1'analyse en composantes independantes a partir des 
points selectionnes dans la meme ROI que precedemment. La premiere composante cor-
respond a 1'artefact de stimulation que nous souhaitons supprimer (Figure 5.11(a)). Le 
nouveau decours temporel sur la region d'interet (Figure 5.11(c)) est calcule en appli-
quant l'equation (4.23). L'artefact a ete supprime mais, en comparant plus attentivement 
le resultat obtenu avec le decours temporel initial, on remarque que 1'amplitude du pic 
correspondant au flush sanguin est diminue d'environ 2 x 10~7, mais aussi que la com-
posante de 1'artefact n'est pas strictement nulle au dela de la premiere seconde. Par 
consequent, cette analyse n'a pas permis d'isoler completement les variations dues a la 
reponse hemodynamique de celles relatives a 1'artefact de stimulation. Ainsi, il faut por-
ter attention lors de l'experience a l'etat de paralysie de l'animal afin d'eviter la presence 
de ces artefacts, que meme des techniques plus poussees de debruitage par estimation de 
sources n'ont pas permis de supprimer totalement. 
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(a) (b) (c) (d) 
FlG. 5.11 (a) et (b) Premiere composante initiale determined par ICP. (c) et (d) Resultat 
de la suppression de cette composante sur le decours temporel dans la ROI. 
5.2.1.2 Stimulation continue 
Sur le meme animal, nous avons utilise le protocole de stimulation continue decrit au 
paragraphe 3.4. Le spectre estime' sur la meme ROI que precedemment est illustre a 
la figure 5.12 et permet d'identifier clairement le pic correspondant a la frequence de 
stimulation f = ^_ = 0.1560 Hz mais aussi cinq autres harmoniques (0.3120, 0.4680, 
0.6240, 0.7814, et 0.9374 Hz) qui correspondent a la multiplication de la transformee 
de la reponse hemodynamique par le peigne de Dirac comme nous 1'avons explique a la 
partie 4.3.2. Retrouver la reponse hemodynamique par cette methode est limite a la fois 
par le niveau de bruit qui empeche de detecter davantage d'harmoniques du signal, et par 
la trop faible frequence de stimulation qui impose une echantillonnage insuffisant de la 
transformee de Fourier. Cette derniere ne peut cependant pas etre augmentee puisqu'elle 
est contrainte par le temps necessaire a la reponse hemodynamique pour revenir a son 
etat de repos apres chaque stimulation. On retrouve egalement sur le spectre le pic de 
respiration a f = 1.30 Hz. Nous avons calcule les images de phase et d'amplitude a la 
frequence de stimulation. Ces cartes sont illustrees a la figure 5.13. La precision de la 
carte des phases est superieure a celle des amplitudes et permet de distinguer clairement 
la veine spinale centrale et la region activee. L'image des phases permet ainsi d'isoler la 
surface d'activation en selectionnant les zones dont le retard temporel est compris entre 
0 et 2.3 s (Fig 5.13(c)). La veine centrale affiche quant a elle un retard compris entre 4 
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FIG. 5.12 (a) Amplitude du spectre de Fourier estime. Les cercles en rouge sont les 
pics correspondant au harmoniques de la reponse hemodynamique. (b) Transformee de 
Fourier inverse calculee a partir des pics selectionnes precedemment. 
et 5 s. 
5.2.2 Comparaison des deux techniques 
Les deux techniques (en blocs et en continue) ont done permis de mettre en evidence la 
possibilite d'enregistrer la reponse hemodynamique dans la moelle epiniere. La stimu-
lation par blocs permet d'afficher les variations spatiotemporelles, d'estimer la reponse 
hemodynamique, de caracteriser la zone d'activation, mais aussi de determiner la pro-
pagation des variations de concentration au sein de 1'image. Nous pouvons comparer les 
surfaces d'activation obtenues par stimulation continue (Figure 5.13(c)) et par stimula-
tion par blocs (Figure 5.9(b)) et constater que meme si les zones ne se correspondent pas 
tout a fait, elles designent essentiellement la partie gauche de la moelle, principalement 
vers la queue de 1'animal. En outre, la propagation des variations de concentration cal-
culee par 1'analyse de la phase en stimulation continue concorde avec celle determinee 
par la correlation croisee en stimulation par blocs. En effet, les deux techniques per-
mettent de mettre en evidence l'expulsion du sang par la veine spinale superieure avec 
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FIG. 5.13 Images representant en chaque point l'amplitude (a) et la phase convertie en 
secondes (b) de la transformee de Fourier prise a la frequence de stimulation (0.1562 
Hz), (c) Segmentation et identification de la zone d'activation par selection de la phase 
(0<t<2.30). 
des temps relatifs a 1'activation comparables et de l'ordre de trois secondes. 
Par contre, la stimulation continue, meme si elle repose sur une analyse plus originale 
et que des resultats coherents avec la stimulation par blocs ont ete obtenus, ne permet 
pas d'obtenir le decours temporel de l'activation et a done un interet plus limite. Nous 
n'avons pas reussi a estimer le temps post stimulus pour lequel l'activation est maximale 
en utilisant cette methode. C'est pourquoi nous avons privilegie dans la suite du travail 
l'analyse classique de la stimulation par blocs. 
5.2.3 Conclusions de l'etude preliminaire 
Dans le paragraphe precedent, nous avons demontre sur un exemple precis la possibility 
de determiner par imagerie optique les caracteristiques spatiales et temporelles de la 
reponse hemodynamique dans la moelle. Plusieurs experiences ont ete menees et leurs 
parametres d'acquisition sont presentes en annexe I. L'instabilite des resultats obtenus 
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nous a pousses a limiter l'ensemble des parametres pouvant rentrer en jeu et a choisir 
des protocoles chirurgical et experimental plus systematiques, ainsi qu'a ameliorer le 
systeme d'acquisition. 
Chirurgie : Les changements chirurgicaux apportes concernent principalement le retrait 
de la dure mere et le choix de l'anesthesique. La dure mere est une couche de protection 
recouvrant l'ensemble du systeme nerveux central et done la moelle epiniere. Lors de la 
premiere phase de l'etude, elle etait systematiquement enlevee afin de limiter la diffrac-
tion lumineuse et d'augmenter la profondeur de penetration de la lumiere dans les tissus. 
Cependant, enlever la couche protectrice ne permet pas de nettoyer la moelle dans le cas 
oil du sang, issu des muscles lateraux, se repand sur la surface. De telles situations nous 
ont conduits a laisser la dure mere intacte pendant les experiences. Concernant le choix 
de l'anesthesiant, comme nous l'avons deja souligne a la partie 3.5, le produit utilise joue 
un role important dans l'amplitude de l'activation. Nous avons done decide de changer 
d'anesthesiant et d'opter pour l'alphachloralose. En outre, comme nous l'avons vu au 
paragraphe 5.2.1.1, il est essentiel de s'assurer de la paralysie de l'animal au moment de 
la stimulation, afin de ne pas perdre l'information portant sur Vinitial dip. 
Stimulation : La premiere conclusion a la lecture du tableau recapitulatif presente a 1'an-
nexe I est que seule la stimulation des nerfs sciatiques a permis d'obtenir des resultats 
de maniere suffisamment reguliere. Pour une experience, nous avons egalement detecte 
une activation apres l'excitation des voies descendantes, mais cette derniere n'etait pas 
localisee. Nous avons done decide de limiter l'etude au nerf sciatique. Nous avons de 
plus opte pour une intensite de stimulation superieure a 0.03 mA, ce qui correspond au 
threshold musculaire pour une stimulation de 1 ms et a quatre fois le threshold mus-
culaire pour une stimulation de 10 ms. Les intensites fixees pour l'etude sont de 0.03, 
0.045, 0.06 et 0.09 mA. 
Modifications generates : Le programme d'acquisition sous Labview a ete modifie pour 
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augmenter la frequence d'acquisition des images et pour permettre l'utilisation de plu-
sieurs longueurs d'onde d'eclairage. Alors que la frequence maximale precedente etait 
de 8 Hz, elle atteint maintenant 15 Hz, et permet d'utiliser jusqu'a trois longueurs d'onde 
differentes. De plus, la longueur d'onde principalement utilisee pour les experiences a 
ete egalement modifiee. Alors que nous utilisions une diode orange a 609 nm, nous 
avons opte pour une diode plus puissante et moins focalisee afin d'obtenir un eclairage 
plus uniforme de la surface de la moelle. Cette diode a une longueur d'onde d'emission 
de 637 nm. Le nouveau rapport entre les coefficients d'extinction de HbR et de HbO est 
de l'ordre de 9 contre 6 auparavant. Les deux autres diodes eclairent dans le vert a 540 
nm et dans le jaune a 587 nm. Nous avons egalement choisi des fixations plus rigides de 
la camera et de la lumiere afin de limiter les vibrations. 
Une fois ces modifications apportees et l'ensemble des parametres experimentaux fixes, 
une serie d'experiences plus rigoureuses a ete realisee. Les resultats obtenus ont fait l'ob-
jet d'un article, depose en soumission en mai 2008 a Neurolmage (Elsevier) et presente 
dans le chapitre suivant. 
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CHAPITRE 6 
ARTICLE 1: CHARACTERIZATION OF THE HEMODYNAMIC AND 
METABOLIC RESPONSE IN THE IN VIVO RAT LUMBAR SPINAL CORD 
BY INTRINSIC IMAGING 
Ce chapitre est constitue par l'article portant le meme nom, soumis a Neurolmage en 
mai 2008, et dont les co-auteurs sont Eric Beaumont, Simon Dubeau et Federic Lesage. 
Ce document presente les resultats obtenus lors d'une etude de groupe menee sur la 
determination de la reponse hemodynamique dans la moelle epiniere. Apres avoir rap-
pele les principes de l'imagerie optique et speckle et avoir detaille les methodes de sti-
mulation et d'analyse, l'article expose nos principaux resultats, obtenus a partir de 1'ana-
lyse des donnees fournies en Annexe II. II aboutit au calcul de la relation de dependance 
entre la reponse et la force de la stimulation, a la determination de 1'evolution temporelle 
moyennee de 1'activation en fonction de l'intensite, et a une estimation des concentra-
tions en HbO, HbR et HbT ainsi qu'a celle de la consommation metabolique associee a 
la reponse neuronale (CMR02). 
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6.1 Abstract 
Intrinsic Optical Imaging (IOI) is a useful tool to record signals originating from the 
entire lumbar spinal cord in small animals. The present study aims to characterize the 
hemodynamics of the spinal cord following neuronal activation in the anaesthetized rat 
and to study the reproducibility and spatial accuracy of IOI imaging. Single wavelength 
optical intrinsic imaging was performed on nine rats using different stimulation inten-
sities with an event related protocol. Results show reproducible responses, localized in 
L3-L5, following electrical stimulation of the sciatic nerve. The vascular behavior of the 
response as well as an estimate of the relation between the stimulation intensity and the 
hemodynamic response is described. Finally, we show that the Cerebral Metabolic Rate 
of 0 2 (CMR02) can be estimated with the addition of multi-spectral information and a 
measure of blood flow. 
6.2 Introduction 
Compared to the brain, the metabolic and vascular behavior of the spinal cord has not 
been extensively studied with imaging techniques. The small size of the cord, physio-
logical motions and susceptibility artifacts have hampered fMRI studies and clear and 
consistent results have only recently emerged (Stroman and Ryner, 2001; Stroman et al., 
2005; Maieron et al., 2007). However, detection is still a challenge even in the pre-
sence of strong stimuli (Malisza et al., 2003; Zhao et al., 2007; Givers et al., 2007; 
Brooks et al., 2008). Although electrophysiology can provide partial information on the 
underlying neuronal activity, it cannot resolve large neuronal populations and measure 
changes that may occur after injury. Approximately 12 000 spinal cord trauma happen 
each year in North America (System, 2008) and the emergence of new neuronal recor-
ding techniques is crucial in understanding the post traumatic neuronal reorganization of 
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the spinal cord. This however can not be done without a characterization of the response 
and its reproducibility in normal subjects. Intrinsic Optical Imaging (IOI) has been used 
to record spinal cord responses following nerve stimulation in rats but only the initial 
dip of the response was measured (Sasaki et al., 2002, 2003). This makes the compa-
rison with fMRI difficult since the latter method rather relies on the local increase of 
incoming blood flow and blood volume. Our aim is to extend this previous work with 
small animals to spatially and temporally characterize the hemodynamic and blood flow 
responses in a group study and to assess their reproducibility. We also aim to charac-
terize the effect of large vasculature on the response given its overwhelming presence 
in the cord. Although IOI is invasive compared to fMRI, the increased spatial and tem-
poral accuracy provides useful information in terms of hemodynamic response location 
and peaking time. Moreover, we hope that characterizing the hemodynamic response 
for a group of normal anaesthetized rats will trigger studies of neuronal reorganization 
following spinal cord injury using hemodynamic-based techniques. 
Neuronal activation is linked to a vascular-metabolic reaction called the hemodynamic 
response consisting of an increase of both blood volume (BV) and blood flow (BF) seve-
ral seconds after stimulation. It is notably regulated by the arterioles dilatation following 
the release of vasodilatator substances (Girouard and Iadecola, 2006). Optical imaging 
can provide information on both BV and BF and thereby indirectly generate precise 
maps of the underlying neuronal activation. For example, variations of BF have been 
measured by Laser Doppler Imaging and by Laser Speckle Imaging (Durduran et al., 
2004; Dunn et al., 2001; Li et al., 2006). The rise of BV due to incoming oxygenated 
blood flow and its associated increase of oxyhemoglobin (HbO) concentration and de-
crease of deoxyhemoglobin (HbR) can be imaged by IOI (Malonek and Grinvald, 1996; 
Luo et al., 2007; Sheth et al., 2003). Hemoglobin components can be separated with 
multi wavelength systems (Dunn et al., 2005; Sheth et al., 2004). CMR02 can also be 
inferred from the mentioned measurements providing a more direct measure or neuronal 
85 
activation. 
The ability of IOI to image the spinal cord of the rat consecutive to median, ulnar and 
radial nerves stimulation was demonstrated in Sasaki et al. (2002, 2003). However, this 
work was focused on the cervical activation and presented hemodynamic variations in 
only the first few seconds following stimulation. fMRI imaging of the lumbar area of the 
rat spinal cord consecutive to a sciatic stimulation has been performed in (Malisza et al., 
2003; Lawrence et al., 2004; Zhao et al., 2007). The two last studies aimed at evalua-
ting the relationship between fMRI signal and neural activation, and at studying noxious 
versus non noxious neural reactions. Poor spatial resolution was found and the temporal 
characteristic of the response was not explored. The cervival region was also studied by 
Malisza and Stroman (2002) and Lawrence and Stroman (2007). Some results were also 
obtained in the lumbar region of the cat spinal cord in Zhao et al. (2006). However, the 
full characterization of the hemodynamic response, in particular the simultaneous BV, 
BF and associated CMRO2 responses to stimulation have not been imaged before, to our 
knowledge. This is a valuable task since the hemodynamic behavior in the spinal cord 
is thought to be different from the cortex. In particular Nix et al. (1976) compared the 
microflow recovery time in both the cortex and the spinal cord after nerve stimulation or 
a hypercapnic challenge and concluded that responses in the spinal cord and in the brain 
have different peaking time. fMRI detection techniques are based on a "canonical"' res-
ponse to stimuli. Thus providing the right hemodynamic response will certainly increase 
sensitivity. 
Both motoneurons and interneurons are stimulated by by direct nerve stimulation. The 
interneurons account for 97% of the total neurons of the spinal cord (Willis and Cog-
geshall, 1991) and are located closer to the surface in the spinal cord (600 fim for the 
rat). Although there is no direct relationship between this number and the hemodynamic 
response, previous work on the spinal cord(Sasaki et al., 2002) show that the optical si-
gnal disappears when a synaptic blocker is applied indicating that this technique is more 
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sensitive to interneurons. 
The purpose of this study is first to quantify and to assess the variability of the spinal 
cord hemodynamic response in a group study. The presence of large veins and prominent 
vasculature leads us to focus on the temporal variations of the response to better identify 
the localization of capillary responses. Also we use the simultaneous measure of BF 
and BV to estimate the metabolic CMR02 consumption from the HbO, HbR and BF 
evolutions. This is less prone to vascular effects. 
6.3 Material and methods 
6.3.1 Surgical procedure 
All procedures were conducted according to the recommendations of the Canadian Coun-
cil for Animal Care, and were approved by the animal ethics committee of the Hopital 
du Sacre-Coeur de Montreal. A total of n=9 female Sprague Dawley rats of 240 to 300g 
weight were anaesthetized with isoflurane (5%) and rectal temperature was monitored 
and maintained at 37 degree celcius with a heating blanket (Harvard). The sciatic nerve 
was isolated either in the left or in the right lower limb and a bipolar stainless electrode 
was attached to the tibial nerve. The rats were artificially ventilated (Kent Scientific, CT) 
via a tracheostomy using ambient air with a supplement of pure oxygen. Breathing rate 
was maintained near 78 cycles/min using a 2ml tidal volume and was set to obtain an end 
tidal C02 concentration of (3±0.39%). Both heart rate (Nihon Kohder) and C02 level 
(Capstar 100) were monitored. The rats were then positioned on a custom made stereo-
taxic frame and a laminectomy was performed to expose lumbar spinal cord segments 
from Thoracic 10 (T10) to Sacral 1 (SI). The muscular excitation threshold of the sciatic 
nerve was measured with a 10ms pulse. After surgery, isoflurane administration was de-
creased to 2-3 percent and the animals were paralyzed with pancuronium (4mg/kg/h) and 
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FIG. 6.1 (A) Photography of the chirurgical exposure of the cord.(B) Experimental setup 
for the optical intrinsic imaging of the spinal cord during electrical sciatic stimulation. 
anaesthized with alpha-chloralose (first a bolus of 50mg/kg, then 25mg/kg/h). Then, 30 
minutes was allowed for the animal to stabilize. Mineral oil was added to prevent drying 
of the spinal cord and two clamps were used to cancel any movement. The first one was 
set on the spinous process at Tl 1 to prevent any longitudinal spinal cord movement in-
duced by breathing. Another set of clamps was used to secure the spinous process at S1. 
The surrounding area of the spinal cord was covered with Gelfoam (Pharmacia&Upjohn) 
to prevent bleeding. 
6.3.2 Material 
The imaging setup is illustrated in Fig. 6.1. The images were acquired with a 12 bits CCD 
camera (CS3960DCL, Toshiba Teli) having a 1392x 1040 resolution and a pixel size of 
6A5fj,m. A Labview interface (National Instrument) was used to control the camera, 
record images, synchronize the acquisition and the electrical stimulation, and to change 
the illumination. A Nikkor Macro lens (f = 50mm) was used to get a sufficiently small 
focal depth (« 150/im). At the beginning of the experiment, the focus was done on 
the surface of the spinal cord using green light to get an anatomical image. The optical 
system was then moved down to 600yLim. Functional images of the unfocused spinal 
cord were recorded with a single (637nm) or a multiple flashing illumination (525, 590, 
637nm) produced by high power LEDs (Optek Technologies). The illumination was set 





500 700 900 500 700 900 
Wavelength (nm) Wavelength (nm) 
FIG. 6.2 (A) Spectral evolution of the HbR and the HbO extinction coefficients, in 
mol.L -1, between 450nm and 950nm. (B) Evolution of their ratio. The dotted line indi-
cates its value for the wavelength used for the functional imaging. 
For laser speckle imaging, a red 780nm laser was positioned and the camera aperture 
was set to 5.6 so that the pixel size matched the speckle size (Briers, 2001; Richards 
and Briers, 1997). As the aperture of the camera must be changed between the optical 
and speckle imaging, recordings of BV and BF were not executed simultaneously but 
instead used the same stimulation protocol. Images were taken at 15Hz and the shutter 
speed was 10ms. 
6.3.3 Stimulation protocol 
Each stimulation onset had a Is duration and a 19s interstimulus interval. The stimulus 
consisted in a 10Hz repetition of a 10ms square current pulse delivered by an electrical 
stimulator (WPI). The intensity was fixed depending on the value of the previously mea-
sured threshold. The typical value of the muscular threshold was 8/iA and the stimulation 
intensities were a t4x , 6x , 8x and 12x threshold. 
6.3.4 Optical imaging analysis 
The evolution of the measured light intensity R is linked by the modified Beer-Lambert 
law to the incident light intensity R, and to the absorbance A (Kohl et al., 2000). Here 
A depends on the concentration C and the molar extinction coefficient e of the two chro-
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mophores, HbO and HbR, and on the wavelength dependent path length factor D(A) 
originating from the scattering and diffusion properties of the tissue : 
R(X) = Ri(X)e-
AW (6.1) 
A(X) = [emoWCmo + tHbR(X)CmR\D(X) (6.2) 
HbO and HbR concentrations are usually recovered by recording the intensity at two or 
more wavelengths for which the linear system (6.2) is well conditioned. 
During the activation, changes in absorbance AA = A — A0 were computed by dividing 
the intensity R by a baseline intensity RQ : 
AA = -In (J^j (6.3) 
To take into account the spectral width of LEDs and the non uniformity of the camera 
sensitivity further analysis was required. For a single chromophore having concentration 
C, the detected intensity on the camera was modeled by : 
R{C) = J d\ Ri{\) Sc{\) exp(-e(A)L>(A)C) (6.4) 
where i?;(A) describes the spectral width of the LED, SC(X) models the camera sensiti-
vity, and D(A) the path-length factor extracted from Kohl et al. (2000) for an assumed 
total hemoglobin concentration of 0.02 mmol.L-1 and a saturation value of 0.5. With 
the known spectra of the LED illumination, the response was modeled with : 
R{C) = Ri exp(-ee//(A)£>(A)C) (6.5) 
by fitting the first expression with the second. We observed that the effective model 
indeed fits the full response well (6.4) validating its usage. Finally, for each wavelength, 
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equation (6.2) was solved using a least-squares approach with the effective extinction 
coefficients. 
6.3.5 Speckle imaging analysis 
Blood flow was computed by calculating the spatial fluctuations of the speckle produ-
ced by the random mutual interferences of the coherent light originating from a laser 
diode. Moving scatterers create a time varying speckle pattern. When integrated over the 
exposure time of the camera, these fluctuations induce a blur in the raw image that are 
quantified by the spatial contrast K. This is defined as the ratio of the standard deviation 
to the mean intensity in a given spatial area. The contrast depends on the autocovariance 
of the speckle pattern Q(r) and on the exposure time of the camera T, and is related to 
the correlation time rc of the speckle (Goodman, 1984; Fercher and Briers, 1981). 
K = - ^ - (6.6) 
< I > 




1 - e~2T^) 
-iVa 
(6.8) 
The correlation time is inversely proportional to the mean velocity of the scatterers v. 
5x5 pixel regions were used to calculate the contrast image. The relative variation of the 
blood flow Av/vQ was obtained by (Dunn et al., 2001, 2005) : 
V — Vn 
Av vQ = (6.9) 
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6.3.6 Signal processing 
Given the small amplitudes of the absorbance variations, the signal was averaged over 27 
blocs for a total acquisition time of 9 min. The underlying hypothesis is that activation-
related signal was highly correlated to the simulation while surrounding noise was not. 
For each stimulation, we first estimated the baseline intensity Ro and the baseline flow 
i/o by averaging the signal three seconds prior to the stimulation, considering that the 
hemodynamic from the previous stimuli had reached its rest level. Variations AA and 
Av/v0 were then calculated for the pre-stimulus (3s), the stimulus (Is), and the rest 
(17s) periods. Bloc averaged variations were then low pass filtered (in time) by a Che-
byshev filter (1 Hz cut-off) to suppress frequencies higher than animal respiration and 
cardiac fluctuations. Note that IOI acquisition enabled high sampling rate relative to the 
physiological noise, preventing aliasing. A spatial Gaussian filter was applied to reduce 
camera noise (over 10 pixels with a 2 pixel standard deviation). 
6.4 Results 
6.4.1 Single wavelength imaging 
Our initial set of experiments assessed that a reproducible hemodynamic response could 
be recovered from the preparation. The spinal cord was illuminated with a red, 637nm 
wavelength. It was chosen so that the Beer-Lambert law can be simplified, and that the 
variations of the reflected intensity are dominated by the variations of a single chro-
mophore. Indeed, the extinction spectra of HbO and HbR at A = 637nm shows that 
D x tHbR > 9 x D x enbo (Fig- 6.2), and the absorbance can then be approximated by 
A = CnbR x tHbR x D. Observed variations thus reflect the HbR concentration (Frostig 
et al., 1990; Devor et al., 2003). 
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Signal detection and Intensity dependence 
Measured responses at different stimulation levels were obtained to characterize res-
ponse variations between animals. Nine rats were used for the study. Their right or left 
sciatic nerve was stimulated with four different intensities, so that the ratio to threshold 
remained constant between animals. Simulations strengths were 4x, 6x, 8x and 12x 
threshold and followed the protocol described above. For each animal, an ROI was de-
signed over the activated site. Absorbance values were averaged in the ROI. All data 
were normalized to the maximum of absorbance absolute variation for the 8 x threshold 
data in each animal to account for physiological differences (cardiac, respiration, blood 
pressure). 
We performed an unpaired bilateral and unequal t-Student test for each stimulation in-
tensity as follows : For every time point between 0 and 17s after the stimulation, mean 
and standard deviation of the normalized intensity across animals were computed. Each 
of these time points was compared against the mean and standard deviation measured 
during the pre-stimulus period (-3 to Os). For each stimulation intensity, the responses 
between 1 and 2s (initial dip), and between 5 and 6s (overshoot) after the stimulation 
were significant (p=0.01). This confirmed the presence of a stimulation-related signal in 
the spinal cord. 
In Fig. 6.3.A, the amplitude of the temporal minimum of the absorbance curve is shown 
to be non linearly correlated with stimulation intensity. T-Student test was performed 
based on \AA\ maxima between each of the four intensity condition. Significant diffe-
rences were observed in most cases (p=0.05), as shown in (Table 6.1). The non linear 
intensity dependence with respect to threshold was fitted by the polynomial M j ( I r ) = 
-0.013 lT + 0.298 IT - 0.552, indicating a saturation of the spinal cord hemodynamic 
response for intensities higher than 11.5 x threshold. Moreover, we determined the ave-
rage time to maximum of AA at 1.62±0.06s and time to minimum at 3.9±0.Is. The 
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normalized hemodynamic response for each intensity was also determined. Fig. 6.3.B 
illustrates the averaged temporal variations for the four intensities. 
TAB. 6.1 Probabilities associated with the t-Student tests. 
Intensity 6x 8x 12x 
~Tx 0.006 0.004 0.0021 
6x - 0.004 0.050 
8x 0.236 
Spatio-temporal evolution and vascular components 
A stimulation at 8 x threshold was used on the left sciatic nerve. A Region Of Interest 
(ROI) was manually selected by using the spatiotemporal evolutions of the absorbance. 
The absolute variations of absorbance were then averaged over the selected points and 
plotted in Fig. 6.4.B. About 2.25s after the stimulation, the mean absorbance decreased 
and reached a minimum of —5.2 x 10~3 (—ln(I/I0)) at 4.80s, slightly earlier than what 
is expected in the brain for HbR (Devor et al., 2003). The full spatiotemporal evolution 
of the absorbance is shown in Fig. 6.4.A, illustrating the variations whose maximum 
absolute value was higher than half the maximum of the absorbance absolute varia-
tions in the ROI. As expected from the literature, the activation was localized at levels 
L3-L5 close to the sciatic afferences. It was mainly found in the ipsilateral side of the 
stimulation, although small venous contralateral changes were also noticed at 4.52 and 
5.59s. Two maps of the measured spatiotemporal evolution are also illustrated in Fig. 
6.4.C and Fig. 6.4.D. The first one represents the characteristic time and minimum value 
of AAROI- The second one was obtained by computing at every point (i, j) the bia-
sed cross correlation between the ROI averaged signal and the local variations at this 
point : ( r x y (m) ) y = ^ E-N
xmy*n+m, where x = AAROi and y = AA^. The time of 
the maximum indicates the time shift for which the two signals are the most similar. 
A negative index corresponds to a late activation compared to the ROI. Images coding 
both the temporal information and the similarity with the response were constructed. 
The time domain was coded in a 256 Hue-Saturation-Value (HSV) colored system and 
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FIG. 6.3 (A) Evolution of the maximum absolute variation for each intensity. Bars stand 
-Inj- Error bars represent the for the maximum value of the normalized variations 
standard deviation over the trials for each intensity. Mean and standard deviation for 
8x threshold are respectively 1 and 0, since it was the normalization reference. The red 
curve was obtained by a polynomial curve fitting Mx. (B) Average temporal variations of 
-In J- for the four intensities (4x, 6x, 8x, and 12x threshold) under a red illumination. 
(C) Average temporal variations of ^ ^ for three of the intensities (4x, 8x, and 12x 
threshold) using the speckle imaging method. The variations are averaged for a group of 
three animals. 
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FIG. 6.4 (A) Spatiotemporal optical response on the dorsal spinal cord after a sciatic 
nerve stimulation (10Hz, 1 Oms, 0.09mA). Variations of AA thresholded by 0.5 x the mi-
nimum are plotted on the anatomic image. This threshold is represented by the dotted 
line in (B). (B) Average variations of -\nj~ over the Region Of Interest (ROI) specified 
by the white rectangle in the anatomical image. The gray bar indicates the stimulation 
period. (C and D) Temporal map of activation by using the maximum (C) and the cross 
correlation (D) methods. The two colorbars represent the relative time (in s) to the sti-
mulation onset and to the maximum of the averaged signal in the ROI. 
the similarity was represented by the contrast. In both cases, hemoglobin propagation is 
clearly visible. In the cross correlation map for instance, the activation first occurred in 
the purple colored areas and the blood then flushed in the direction of the heart into the 
dorsal spinal vein displayed in green and yellow. These images validated the capability 
of intrinsic optical imaging to image the spinal cord. We also observed that large draining 
veins had significant contributions on images. Given that, the localization of activation 
was done on early times to be more sensitive to signal arising from the capillary bed 
where neurons activated. This method was further validated using CMR02 estimations 
as shown below. 
6.4.2 Complete hemodynamic response 
Due to the presence of strong vascular components, one session included multi-wavelength 
and laser speckle imaging. The goal was to provide a more complete picture of hemody-
namic characteristics and to enable estimation of CMR02. 
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Multi-spectral imaging ofHbR, HbO and HbT 
Spatial and temporal changes of HbR, HbO and HbT following stimulation of the left 
sciatic nerve were computed for one animal by multiplexing the wavelengths. HbO, 
HbR, and HbT concentrations were similar to those already observed in the brain (Dunn 
et al., 2005). HbO peak occurs at 3.7s and is larger than the simultaneous decrease of 
the HbR concentration. HbT concentration reaches its maximum at t = 3.3s, 0.4s before 
HbO (t = 3.7s) while HbR lags HbO by 0.1s (t = 3.8s). Fig. 6.5(A, B, and C) reveals 
the areas for which variations are higher than 0.5 x the maximum of the variations in the 
ROI. 
Laser speckle analysis 
The temporal evolution of the relative blood flow under the same experimental condi-
tions is shown in Fig. 6.5.F. Relative blood flow changes are similar to what is temporally 
found in the brain with maximum amplitude of 11.7%. As expected the velocity changes 
occurs prior to the global volume changes. Increased blood flow is mostly localized on 
the left side of the spinal cord but non negligible contralateral activation is visible at 1.5s. 
Two more experiments were performed with Laser speckle imaging .Fig. 6.3.C shows 
the averaged time course of the normalized variations for each intensity. By accumula-
ting data from the 8 x and 12 x threshold intensities, we observe a peak of the response at 
2.9±0.5s with a full width at half maximum of 2.1 ±0.3s. Contrary to Dunn et al. (2005), 
we did not observe the presence of a plateau after the maximum. This can be explained 
by a shorter stimulation of Is against 10s. With blood flow and blood volume, we can 
estimate CMR02. Considering baseline concentrations of 60.10~
4M and 40.10"4M for 
HbO and HbR (Dunn et al., 2005). We computed their relative changes and calculated 
CMR02 (Dunn et al., 2005) : 
CMRQ2 = ( i + ^ ^ ( i + 7 / ? = l ^ ] x ^ ( 1 + * ^ ^ 1 

































FIG. 6.5 (A-B-C) Spatio-temporal evolution with a Is interval of AHbO (A), AHbR (B) 
and AHbT (C) following a Is sciatic stimulation. Responses higher than 0.5 times the 
maximum variation in the selected ROI are shown superimposed on the anatomic image. 
Vascular compartments are clearly visible given that they integrate the response from 
a large area. (D) Evolution of the relative concentrations in HbO, HbR, and HbT over 
the selected ROI. (E) and (F) Spatio temporal evolution of the relative changes in blood 










FIG. 6.6 (A) Time courses of the HbO, HbR, HbT and BF changes from baseline, and 
estimation of the CMR02 for 7# = 0.5 and 7T = 0.5. (B) The dependence of the estimated 
CMRO2 on the values of j R and 7T (0.1, 0.2, 0.3, 0.4, 0.5, 1, 1.5 and 2). 
The resultant time course is illustrated in Fig. 6.6.A for JR = 0.5 and 7T = 0.5 . We 
observe, however, that the CMR02 shape strongly depends on the choice of the two r 
^yR/HbR0 and ^r/HbTo (Fig. 6.6.B) and an estimation of baseline concentrations would 
be necessary to provide a more accurate CMR02 estimation. 
Electrophysiological measurements 
To further validate our observations, neuronal activation was directly measured at the end 
of the optical experiment using a tungsten micro-electrode with a resistance between 1 
and 2 MOhms. The electrode was inserted directly into the spinal cord at the location 
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FIG. 6.7 Electrophysiological measure of the neuronal activation in the spinal cord 
consecutive to a 1ms stimulation of 8x or 12x threshold (dash line). The stimulation 
artefact is encircled and occurs at t0 = 21.5ms. On the right, the values of the second 
maximums are plotted against the intensity of the stimulation. 
where the maximum hemodynamic response was previously observed. The current sti-
mulation was reduced to a single square pulse of 1ms to allow precise measurement of 
the latency and the conduction velocity. Fig. 6.7 shows the temporal variation of the 
measured voltage after three stimulations of 4 x , 8x and 12x threshold. Two neuronal 
components can be observed in the recorded potential : 1) the antidromic motoneuron 
field potential at tl - tO = 1.9ms and 2) the synaptic projections from the sciatic afferent 
neurons into the lumbar spinal cord at t2 - tO = 25ms. 
Area of activation 
Spatial extent of HbO, HbR, HbT and BF significative changes was estimated by taking 
the pixels whose value at tmax, the maximum value of Fig.6.6A, is higher than 0.75 x than 
the same value averaged in the ROI. Moreover, a common area of activation measure was 
constructed by keeping the pixels that satisfy the above conditions for three components. 
To calculate the spatial extent of the activated response, vascular contributions were 
removed by a manual segmentation based on the anatomical image. Scaling was obtained 
by inserting a 1mm size object in the image, represented by a white line segment in Fig. 
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FIG. 6.8 For HbR, HbO, HbT and BF, the surfaces of activations are made with the pixels 
whose value at tmax is higher than 0.75 x the maximum of the variation in the ROI. The 
last image represents the pixels that satisfy 3 of these 4 conditions. 



















6.8 (HbR). Areas and lengths for HbO, HbR, HbT and BF are indicated in Tab. 6.2. Those 
values shows a good consistency in area of activation for both types of measurement, 
i.e., concentration and BF measurements. Spatial maps of these surfaces are provided 
in Fig.6.8. Their length and surface are respectively comprised between 4-5.7mm and 
2.8-3.9mm2. HbT activation is more spread due higher vascular contribution. 
6.5 Discussion 
In this work we first aimed to confirm previous results and establish whether optical 
imaging can be used to spatially and temporally map spinal cord functions in response to 
a given stimulus. Our second aim was to better quantify the response in the anaesthetized 
rat spinal cord and explore whether a multi-modal approach measuring blood volume 
and blood flow could be leveraged towards a more complete characterization of the full 
hemodynamic response function (HRF). This characterization might be of great interest 
for fMRI studies, in which the standard way of detecting an activation is to perform a 
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general linear model using the design matrix convolved with an assumed HRF. 
Optical imaging has many advantages for small animals : it has low cost and provides 
measures of blood flow, blood oxygenation and blood volume. Moreover the level of 
sensitivity achieved in this study is comparable if not better than fMRI results shown in 
similar preparations (Zhao et al., 2007). Estimation of CMR02 provides a more direct 
measure of neuronal activation. It could be of great interest in animal preparation with 
spinal cord injury, since the occlusion of large arteries and veins created by the lesion 
might alter the vascular response. On the other hand there are significant drawbacks 
when compared to fMRI as IOI is invasive. The depth at which the spinal cord can be 
imaged with this technique is relatively small (600 /zm) and limits our ability to image 
motoneurons or larger animals. 
Our results confirm and extend previous work (Sasaki et al., 2003, 2002) and the relia-
bility obtained from animal to animal indicates that the technique will be amenable to 
group studies of animals following spinal cord injuries. 
6.5.1 Hemodynamic of the spinal cord 
Temporal characteristics 
The temporal characteristics of HbR variations are consistent with other studies perfor-
med in the rat brain with similar anaesthesia. We found an initial dip at 1.62s and an 
incoming flow at 3.9s. Respectively to those values, Sheth et al. (2003) found 1.25s and 
3.75 to 4.25s in the brain, at A = 610nm. And Sasaki et al. (2002) found an initial dip at 
1.5s in the cervical spinal cord at A = 650nm and similar stimulation paradigm. Those 
results suggest higher reactivity in the spinal cord than that in the brain, as already sup-
ported in (Nix et al., 1976). Differences observed between Sasaki et al. (2002) and the 
present work may be explained by differences in the wavelength used, or in the topo-
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logy of the vasculature itself. Flow changes were estimated to peak at about 1.8s which 
is faster than values obtained by Dunn et al. (2005) in the brain (2.7s for an hindpaw 
stimulation and 2.8s for a forepaw stimulation). Temporal maps of oxymetric changes 
nicely described trajectory of the blood from the capillary bed to large draining veins 
(Fig. 6.4.C and D). Interestingly, we detected a relatively long delay between those two 
spatial locations. The calculated time delay between the points E and F of the figures 
6.4.C and D were estimated at 3.3s with the cross correlation technique, and at 3.7s with 
the maxima method. The distance between E and F is 7mm, yielding blood velocities of 
2.1mm.s~1 and 1.9mm.s-1. One should be careful in taking this last value since the size 
and elasticity of vessels play a role in these velocities. 
Anaesthetic also has a strong impact in the HRF. For some animals, we used ketamine 
and performed two runs with identical stimulation paradigm. Interestingly, we obser-
ved a response that was 2-3s later than that using alpha-chloralose. We also observed a 
decrease of the response amplitude. 
Spatial characteristics 
Activation surfaces presented in Fig. 6.8 match the work performed in BOLD-based 
fMRI by Zhao et al. (2007) who measured an activation length of about 5mm after a 
sciatic stimulation. The spatial extent is also consistent with previous studies (Panneton 
et al., 2005; Leong and Tan, 1987; Lawrence et al., 2004) that localized the projection of 
the sciatic nerves in the L3-L5 region of the spinal cord. Though most of the activation 
was ipsilateral, weak contralateral activation was also visible in Fig. 6.5.A-B and E at 3s 
and in Fig. 6.8. This can be explained by the recruitment of the commisural interneurons. 
Once excited in the ipsilateral side, they stimulate the contralateral interneurons as their 
axons cross the midline and thus play an essential role for the coordination between the 
left and the right sides during locomotion (Quinlan and Kiehn, 2007; Eide et al., 1999). 
The spatial precision coupled with the sensitivity of intrinsic imaging methods allows 
the recording of this specific distribution. Present results also demonstrate the significant 
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vascular changes induced by venous washout in large veins. In fMRI, the size veins may 
be on the order of a voxel and venous washout could be confounded with the hemody-
namics occuring in the micro-vasculature. 
Canonical hemodynamic and metabolic response 
The temporal courses of HbO, HbR, HbT and BF are similar to the ones observed in the 
brain but occur slightly earlier (Dunn et al., 2005). Our experiment demonstrates that the 
BF rise occurs prior to the oxymetric changes by about 1 s (Fig. 6.5.E and F). HbT peaks 
prior to HbO and HbR and a small time delay is observed between HbO and HbR peaks, 
as observed in the human brain (Coehn-Adad et al., 2007). 
CMR02 estimations were based on higher values of HbR and HbT than that in the brain. 
This choice is questionable : the vasculature density is not expected to be the same in the 
cord. Our estimation thus became dependant on two scaling parameters : j r and 7*. By 
modulating those parameters, we observed that for large values of 7r, CMR02 becomes 
negative and consequently does not reflect the physiology (Fig. 6.6). The difficulty of 
CMR02 estimation lies in finding the equilibrium between differences existing in the 
shapes of concentrations and blood flow. The delay between blood flow (2.9±0.50s) and 
concentrations (3.9±0.1s) peak times and the sharp shape of the velocity evolution im-
plies that CMR02 is only affected by the blood flow before 3s and more strongly by the 
HbR and HbT concentrations between 4s and 6s. Our results indicate that more informa-
tion and measures will be necessary to infer a more realistic CMR02 in the spinal cord. 
6.5.2 Validation 
Results were validated by both a group study (n=9) and electrophysiology measure-
ments. 
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Inter-rat variations of the response strength against intensity 
In addition to characterizing the HRF, we evaluated the reproducibility of responses. 
This is obviously crucial in studies aiming at comparing normal versus spinal cord inju-
red populations. Our results confirm that the hemodynamic response in the spinal cord is 
reproducible for this specific preparation. The group study over the normalized variations 
provided an average evaluation of the HbR time course after the stimulation (Fig. 6.4.B). 
Moreover, significant differences shown between three of the four intensities confirm the 
progression of the response strength with the stimulation (Fig. 6.3.A). At high thresholds 
we observed a saturation of the response that was also noticed by Sasaki et al. (2002) 
with data obtained from a single animal. Nevertheless, the saturation was not visible in 
the speckle data. The latter can be explained by the lack of experiments (n=3) using this 
technique by comparison with the optical imaging (n=9). 
Electrophysiology 
The amplitude of field potentials, which has been widely used to determine the neuronal 
activity in the spinal cord (Tomizawa et al., 2008; Noga et al., 1995) was well correlated 
with optical imaging measurements. We argue that the neuronal activation recorded with 
the optical imaging was provided by interneurons for two reasons. First, the population 
of neurons into the spinal cord is composed of 97% interneurons and 3% motoneurons 
(Willis and Coggeshall, 1991) and we thus expect hemodynamics from the first ones to 
be observed. Second, the focal point of the objective was set at 600//m below the surface 
of the dorsal spinal cord. Therefore, it is reasonable to believe that the optical imaging 
technique mostly recorded the dorsal horn activity, since the motoneurons are located at 
1000-1200/mi depth in rats (Nix et al., 1976). This supports previous work (Sasaki et al., 
2002) using a synaptic blocker. The electrode was positioned into the sciatic motoneuron 
pool to obtain a maximum antidromic volley (latency of 2ms) since the localized anti-
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dromic response was helpful in allowing a consistent electrode positioning in each rat. 
Thus the correlation between the amplitude of the optical imaging and the electrophysio-
logy was done with the sciatic afferent volley, which is characterized by the second field 
potential wave (Fig. 6.8). By cutting the dorsal roots on the lumbar spinal cord, previous 
work showed a loss of the second component without modifying the amplitude of the 
antidromic response that is carried by the ventral roots (Beaumont and Gardiner, 2002). 
6.6 Conclusion 
This study demonstrated that spatio temporal characteristics of the neuronal activation 
in the lumbar spinal cord can be accurately measured by intrinsic optical imaging. Our 
results are consistent with other intrinsic imaging studies in the brain and in the cervical 
spinal cord, and with fMRI studies in the lumbar spinal cord. The observed reproduci-
bility in optical and speckle imaging, and the dependence on the stimulation strength 
signal, confirm that this method could be used to characterize pathologic situations. Al-
though we computed the metabolic response, we believe that more work is necessary to 
get an accurate estimation of CMR02 using optics. 
We hope that precise recordings of the neuronal activation in the spinal cord will open 
the door to studies of post traumatic recovery following spinal cord injury. Measuring 
differences between the neuronal organisations and associated hemodynamic responses 
before and after injury will be the subject of future investigations. 
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CHAPITRE 7 
CONSEQUENCES D'UNE SECTION SUPERIEURE DE LA MOELLE 
Nous avons etabli dans la derniere partie la possibilite d'imager la reponse hemodynami-
que dans la moelle epiniere aussi bien par imagerie optique que par imagerie par speckle. 
L'objectif de cette etude etait de constituer un groupe temoin afin de pouvoir evaluer les 
implications d'une lesion de la moelle. En effet, bien que 11 000 nouveaux cas sont a 
deplorer chaque annee rien qu'aux Etats-Unis d'apres la National Spinal Cord Associa-
tion (http ://www.spinalcord.org/), un nombre limite de traitements est actuellement sur 
le marche. Mieux comprendre les mecanismes de reorganisation de la structure neuro-
nale en situation post-traumatique permettrait de preciser Taction des medicaments sur 
1'amelioration des connexions nerveuses et de decouvrir eventuellement des nouvelles 
voies de traitement. Nous avons done applique les techniques d'imagerie intrinseque 
afin de mettre en relief les consequences d'une lesion complete de la moelle au niveau 
cervical sur la reponse hemodynamique mesuree dans la region lombaire. Des etudes 
affirment que des differences dans 1'organisation de la reponse sont visibles et sont dues 
soit a la mort des cellules neuronales, soit a leur regeneration. Cela pourrait expliquer 
la recuperation fonctionnelle parfois observee apres un traumatisme selon Di Giovanni 
et al. (2004); Kalb and Strittmatter (2000). Etudier la reorganisation neuronale pourrait 
permettre a long terme de mieux comprendre cette recuperation. 
7.1 Protocole chirurgical 
Le protocole chirurgical relatif a l'acquisition des donnees est identique a celui decrit 
au chapitre 3.1. Pour pratiquer la section complete de la moelle, l'animal est anesthesie, 
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puis la moelle est exposee au niveau thoracique inferieur par une incision dorsale. Elle 
est alors sectionnee a l'aide d'un scalpel sur toute sa profondeur. Finalement, l'incision 
est refermee avec une agrafe. 
7.2 Consequences sur la concentration en HbR 
Trois experiences sur des rats ayant subi une lesion complete de la moelle ont ete menees 
et ont permis d'aboutir a la meme modification generale de la reponse hemodynamique. 
Ces resultats doivent cependant etre confirmes sur un nombre plus consequent d'ani-
maux. Les resultats obtenus sont resumes a 1'Annexe II. 
D'apres les conclusions etablies lors de l'etude de groupe decrite au chapitre precedant, 
la reponse hemodynamique de la moelle epiniere lombaire est tres semblable a celle 
communement observee dans le cortex : la concentration en HbR se caracterise a la fois 
par la presence d'un initial dip positif dans les premieres secondes suivant la stimulation, 
puis par un pic positif quelques secondes apres. Cependant, les experiences menees chez 
des rats leses selon le meme protocole montrent des modifications importantes de ce 
decours. La figure 7.1 (b) illustre le decours temporel obtenu apres l'analyse des donnees 
issues de l'experience R29E24. L'initial dip est encore present et atteint un maximum a 
3.2 s. Le confinement de sa localisation spatiale a une zone concordante avec les regions 
determinees lors des experiences sur les rats sains (Figure 7.1(c) et Figure 7.1(a)), et 
son temps d'apparition eloigne de la premiere seconde post stimulation, permettent de 
verifier qu'il s'agit effectivement de Vinitial dip et non d'un artefact de stimulation. Les 
points essentiels sont que la diminution d'absorbance relative au flush sanguin n'est plus 
visible, et que le maximum de Vinitial dip, estime sur Pensemble des experiences, est en 
retard (3.2±0.5 s) par rapport a celui enregistre chez les rats non leses. 
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(b) (c) (d) 
FIG. 7.1 (a) Variations entre 0 et 4 s de l'absorbance apres une stimulation de 0.06 mA 
pour A = 637 nm, dans le cas d'un rat lese (R29E24). (b) Decours temporel correspon-
dant pour t variant de -3 a 7 s. (c) Carte de correlation (C > 0.9) superposee a l'image 
anatomique. (d) Decours temporels normalises selon leur maximum pour les experiences 
considerees. La moyenne des decours est tracee en rouge. 
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7.3 Consequences sur la vitesse 
Sur deux des trois rats leses, nous avons egalement enregistre les variations de la vitesse 
sanguine par speckle. Dans la majorite des experiences menees (5/8), aucune variation 
significative de vitesse n'a ete detectee; dans trois cas, le decours temporel se caracterise 
par un pic de vitesse mais l'augmentation n'est pas localisee. En comparaison avec les 
resultats obtenus chez les rats sains qui avaient permis d'etablir une variation localisee de 
la vitesse dans 11 cas sur 13, nous pouvons conclure que la lesion inhibe les changements 
de vitesse au sein de la moelle, ou tout du moins les modifie profondement. 
7.4 Interpretation 
Nous avons deja mis en evidence que la reponse hemodynamique est une appreciation 
indirecte de l'activation neuronale puisque nous determinons sa reponse vasculaire. En 
effet, le flush sanguin, caracterise par une augmentation de la vitesse dans les capil-
laires et par la diminution de la concentration en HbR, est subordonne a la dilatation des 
arterioles et done a 1'organisation vasculaire de la moelle. Au contraire, Vinitial dip qui 
resulte supposemment de la consommation d'oxygene et de l'augmentation de la concen-
tration de HbR dans les capillaires en est independant. Etudier l'architecture neuro-
nale post-traumatique contraint de conserver un couplage neurovasculaire identique. Les 
resultats presentes ci-dessus contredisent cette affirmation. En effet, la lesion complete 
de la moelle impose la rupture des arteres spinales anterieures et posterieures qui d'apres 
Lamin and Bhattacharya (2003) irriguent respectivement soit la matiere grise anterieure 
et la peripherie de la moelle, soit la matiere blanche post6rieure (Figure 7.2(a)). L'ali-
mentation de ces arteres est assuree par les arteres vertebrales, cervicales, intercostales et 
sacrees laterales (Greathouse et al., 2001) derivees de l'aorte (Figure 7.4). Meme si ces 
resultats sont presentes pour des humains, on peut considerer que la structure vasculaire 
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(a) 
FiG. 7.2 Vascularisation de la moelle epiniere par les arteres spinales anterieure et 
posterieure (a) connectees a l'aorte par les veines intercostales thoraciques (b)(Lamin 
and Bhattacharya, 2003). 
generale est identique a celle du rat. La presence de ces multiples sources d'alimentation 
sanguine peut expliquer comment la moelle peut survivre a la lesion cervicale pratiquee 
qui induit la suppression des liaisons avec les arteres vertebrates et cervicales. 
L'absence de flush sanguin, confirmee a la fois en optique par la disparition de la di-
minution de la concentration en HbR et en speckle par celle du pic de vitesse, peut 
s'expliquer par la diminution de 1'approvisionnement sanguin qui est alors insuffisant 
pour satisfaire la hausse de la demande consecutive a l'excitation des neurones. Cela 
remettrait en doute le principe selon qui la reponse hemodynamique est un processus 
purement local puisque la perturbation de V alimentation sanguine generale de la moelle 
modifierait profondement la reaction vasculaire locale. Dans ce cas, l'hypothese enoncee 
afin de mener la comparaison entre les deux activations neuronales ne tient plus. 
L'etude des implications d'une baisse de 1'alimentation sanguine sur la reponse hemody-
namique est cependant une etude suffisamment int6ressante. Elle permet en effet de 
mesurer effectivement 1'importance de V initial dip avant qu'il ne soit submerge par la 
reponse vasculaire. Ainsi, lorsque Ton moyenne le temps d'arrivee du maximum de l'ab-
sorbance sur 1'ensemble des experiences de rats leses, la concentration en HbR culmine 
(b) 
i n 
a 3.2 s contre 1.6 s pour les rats sains. Un test de student bilateral et homeoscedastique 
mene sur les temps des deux groupes sains/leses permet d'estimer la probabilite d'er-
reur a emettre l'hypothese qu'ils sont differents a 0.002. La distinction entre les deux 
groupes est done statistiquement etablie sur ce critere. Cette distinction peut s'expliquer 
par le fait que chez les rats non leses, 1'augmentation de la concentration en HbR est 
depassee par l'augmentation du volume et du flot sanguin. Chez les rats leses, l'augmen-
tation du flot sanguin etant inexistante, ce phenomene ne se produit pas et la courbe de 
la concentration en HbR pourrait representer directement la consommation d'oxygene. 
En conclusion, en debutant cette etude, nous nous attendions a remarquer une aug-
mentation de l'activite neuronale. Cependant, la modification profonde de la reponse 




Les objectifs que nous nous etions fixes au debut de ce projet ont ete remplis mais 
peuvent encore etre ameliores. Ce chapitre s'attardera a enoncer les objectifs decrits 
dans Vintroduction, a discuter de leur atteinte et des ameliorations envisageables. 
- Mettre en oeuvre V'appareillage necessaire aux mesures, construire Vensemble de la 
chaine a"acquisition et de traitement des donnees. Cet objectif a ete complete mais peut 
encore etre ameliore. Nous avons vu a la partie decrivant le principe de l'estimation par 
moyennages successifs que les rythmes physiologiques de l'animal peuvent se synchro-
niser avec la stimulation electrique. Forcer la desynchronisation des deux evenements 
en faisant intervenir les stimulations selon un ordre le plus aleatoire possible permettrait 
d'assurer des meilleurs resultats. Plusieurs pistes peuvent etre implementees : generer un 
temps inter-stimulation aleatoire entre 20 et 21 s, intercaler differentes intensites, etc... 
Cela necessite d'enregistrer la duree et les caracteristiques de chaque bloc, mais per-
met de minimiser l'influence des changements physiologiques. Concernant l'eclairage, 
augmenter le nombre de longueurs d'onde utilisees permettrait de reduire les erreurs 
commises lors de la determination des concentrations. II faut de plus veiller a ce que les 
coefficients d'extinction de HbO et HbR soient du meme ordre de grandeur pour ne pas 
desequilibrer la resolution du systeme d'equations. 
- Confirmer la viabilite du systeme par des tests in vitro et in vivo. L'etape de test a 
ete validee et nous a permis de verifier a la fois les principes de l'imagerie intrinseque 
et le fonctionnement correct de notre systeme d'acquisition et d'analyse. En effet, les 
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resultats obtenus in vivo en imagerie par speckle et decrits a la partie 5.1.2 sont sem-
blables aux resultats presentes par Briers (2007), et ceux issus de l'imagerie intrinseque 
nous ont permis de determiner les parametres experimentaux a conserver. Neanmoins, 
d'autres tests peuvent etre mis en oeuvre et notamment la calibration de l'imagerie par 
speckle via la determination du parametre a qui depend des caracteristiques du milieu. 
La combiner avec une autre methode de mesure de la velocite (par mesure Doppler par 
exemple) permettrait de determiner la vitesse reelle et de deduire la valeur de a et done 
d'obtenir des valeurs absolues de la vitesse. 
- Confirmer sur un nombre de rats plus important la stabilite des resultats avec ces pa-
rametres. La dependance de la reponse par rapport a l'intensite de la stimulation a ete 
demontree par l'etude de groupe presentee au chapitre 6. Nous avons neanmoins precise 
lors de la recherche bibliographique que la force de la reponse depend egalement de 
la frequence et de la duree de la stimulation. Les memes etudes devraient aussi etre 
menees sur le moelle epiniere. De plus, augmenter le nombre d'experiences sur le meme 
animal permettrait de mesurer ses variations propres par rapport a la reponse, et done 
de s'assurer de la validite de la valeur consideree pour l'etude de groupe. L'etude de 
groupe ayant porte sur les variations normalisees de la force de la reponse, montrer une 
relative stabilite de la reponse sans normalisation serait une avancee importante dans la 
comprehension de la reponse hemodynamique. 
- Etudier les consequences d'une section complete de la moelle epiniere. Augmenter le 
nombre d'animaux utilises est la premiere amelioration necessaire. Cela est d'autant plus 
important qu'aucune etude n'a ete pour 1'instant effectuee sur ce sujet et ne peut done 
servir de validation aux observations formulees et aux interpretations consecutives, no-
tamment l'absence de chute de la concentration en HbR et d'une augmentation localisee 
du flot sanguin. De plus, l'operation chirurgicale de lesion complete, qui inclut la rupture 
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de certaines veines et arteres, induit des changements vasculaires trop consequents pour 
etre ignores. Trouver un moyen de realiser la section de la moelle sans devoir couper la 
veine et l'artere spinale permettrait de determiner les repercussions de cette liaison sur 
la reponse neuronale et non pas sur la reponse vasculaire. On pourrait des lors faire l'hy-
pothese que le couplage neurovasculaire n'a pas ete modifie. Une solution de probleme a 
ete soulevee par M. Pierre Savard lors de la presentation orale de ce memoire : 1'ablation 
Radio Frequence (RF) de la moelle permettrait de ne pas endommager ces vaisseaux 
sanguins. 
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CONCLUSION ET RECOMMANDATIONS 
Le but et l'originalite de cette etude reside dans 1'interet d'imager une region tres peu 
etudiee jusqu'a present afin de faire ressortir des caracteristiques comparables avec celles 
deja calculees par d'autres etudes dans le cortex. Nous avons ainsi confirme que la 
sequence des evenements consecutifs a l'activation neuronale deja decrite dans le cortex 
se produit egalement dans la moelle : tout d'abord une augmentation de la concentration 
en HbR, puis une augmentation du flot sanguin qui entraine la diminution importante de 
la concentration en HbR et la hausse de la concentration en HbO. 
Les resultats prometteurs obtenus et presentes dans ce travail poussent a continuer 1'etude 
de la moelle epiniere tout en perseverant dans l'amelioration du systeme que nous avons 
con?u dans le cadre de ce travail. Des voies de recherche plus generates que celles que 
nous avons abordees en discussion sont envisageables. La plus grande question a la-
quelle ne permettent pas de repondre les techniques actuelles d'imagerie intrinseque est 
la distribution en profondeur de l'activation. Plusieurs solutions peuvent neanmoins etre 
envisagees ; tout d'abord, comme l'a deja fait Sasaki et al. (2002), mouvoir le systeme 
optique de la camera selon l'axe des profondeurs et remarquer revolution de la force et 
de la surface d'activation, ensuite utiliser l'imagerie optique laminaire qui permet d'ob-
tenir des cartes tri-dimensionnelless de l'activation a partir d'un systeme plus complexe, 
comme decrit dans Hillman et al. (2007, 2004). La force et la surface de l'activation 
dependant de la profondeur de mise au point, mener une etude inter animal plus precise 
devrait prendre en compte ce parametre. Cela permettrait d'obtenir une plus grande sta-
bilite des resultats d'un animal a 1'autre. 
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TABLEAUX RECAPITUALTIFS DES EXPERIENCES (RATS SAINS ET 
LESES) 
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FlG. II. 1 Tableau recapitulatif des parametres physiologiques enregistres lors des 
experiences. Les points d'interrogation correspondent a des parametres non connus. 
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FIG. II.2 Tableau recapitulatif des parametres physiologiques enregistres lors des 
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FIG. II.3 Tableau recapitulatif des resultats obtenus lors des experiences. 
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FlG. II.4 Tableau recapitulatif des resultats obtenus lors des experiences. 
